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Introduction
Parce que le cancer est une maladie complexe qui peut prendre de nombreuses formes, il
génère une recherche importante afin d’explorer de nouvelles voies de traitement ou d’affiner
celles qui existent déjà. Le traitement peut être systémique avec l’injection de substances
au patient qui vont perturber certains processus métaboliques surexprimés dans les cellules
cancéreuses. Il peut également s’appuyer sur la destruction ciblée des tumeurs à l’aide de
rayonnements ionisants. Toutefois, dans le cas des tumeurs solides, le traitement le plus
courant est l’exérèse chirurgicale de la lésion. Pour les tumeurs primaires n’ayant pas libéré de
métastases, celui-ci peut aboutir à la rémission complète de la maladie et dans les situations
où le cancer est plus avancé, il permet de soulager les organes adjacents en supprimant
l’effet de masse qui les compresse. La qualité d’une chirurgie est définie par l’ablation la plus
complète possible des tissus tumoraux, afin de minimiser la probabilité de récidive locale,
tout en épargnant le plus possible les tissus sains adjacents, pour préserver la qualité de vie
du patient après l’opération.
Pour réaliser un geste chirurgical le plus précis et le plus conservatif possible, il est
donc crucial que le chirurgien connaisse parfaitement la position et les limites de la tumeur
à extraire. Ces informations peuvent être obtenues à l’aide des examens d’imagerie diag-
nostique. Des modalités telles que l’IRM (Imagerie par Résonance Magnétique) ou la TDM
(Tomodensitométrie) apportent une information anatomique sur la tumeur et sa localisation.
Cependant, ces techniques présentent l’inconvénient, dans un cadre chirurgical, d’être difficiles
à corréler avec le contexte opératoire. De nombreuses techniques de détection per-opératoire
ont donc été développées, exploitant presque toutes les modalités d’imagerie disponibles,
dans le but d’offrir au chirurgien des moyens de contrôle de son geste opératoire. Parmi ces
méthodes, les modalités radio-isotopiques s’appuient sur l’utilisation de traceurs radioactifs
initialement développés pour l’imagerie diagnostique TEP (Tomographie par Emission de
Positons) ou TEMP (Tomographie par Emission MonoPhotonique) et permettent d’observer
directement les processus physiologiques et biochimiques à l’échelle cellulaire afin de discri-
miner plus efficacement les tissus sains des tissus cancéreux. Ces traceurs sont couplés à
des détecteurs miniaturisés spécifiquement dédiés à une utilisation en bloc opératoire pour
permettre aux chirurgiens d’explorer en temps réel le foyer opératoire, repérer les zones
radio-marquées correspondant à des tissus tumoraux, et contrôler la présence de résidus
à la fin de l’exérèse. Les sondes ayant fait l’objet des développements les plus poussés et
d’une évaluation clinique dans un large spectre de pathologies cancéreuses sont basées sur la
détection de radio-émetteurs γ de moyenne énergie. De part la longueur de pénétration de ces
rayonnements dans les tissus, ces sondes peuvent détecter des lésions radio-marquées situées
à plusieurs centimètres de la surface. Ils sont en contrepartie beaucoup plus sensibles à la
fixation non-spécifique du radiotraceur en profondeur qui dégrade le rapport signal sur bruit
du processus de détection. Théoriquement mieux adaptée à la définition précise des marges
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de la résection tumorale, la détection β per-opératoire est longtemps restée sous-exploitée
à la fois en raison du manque de traceurs et d’une instrumentation dédiée. L’explosion de
la TEP et des radiotraceurs émetteurs de positon associés redonne aujourd’hui un nouveau
souﬄe à cette modalité. Le faible parcours des positons dans les tissus offre en effet à la
détection β une sensibilité très supérieure à celle de la détection γ pour les tissus superficiels
et un meilleur rapport signal sur bruit dû à sa grande sélectivité spatiale. La détection β
présente donc un fort intérêt potentiel pour l’aide à la chirurgie radioguidée et notamment le
contrôle per-opératoire des berges de l’exérèse.
C’est dans ce contexte que le laboratoire IMNC a développé le premier prototype
d’une sonde per-opératoire β appelée TRIOP (Tumor Resection IntraOperative Probe)
destinée à réaliser le contrôle des berges de l’exérèse de tumeurs cérébrales. La validation
biomédicale de cette sonde sur un modèle primate a permis de démontrer la faisabilité
de la détection β per-opératoire, mais également de mettre en évidence certaines limites
inhérentes à l’approche instrumentale retenue pour réaliser le détecteur. Mon projet de
thèse s’inscrit dans la continuité de ces premiers travaux. Son objectif est de développer
une nouvelle génération de détecteurs β per-opératoires, basée sur la technologie récemment
développée des photomultiplicateurs silicium (SiPM pour Silicon Photo Multiplier). Parmi
les nombreux détecteurs disponibles ou en cours de développement, les SiPMs sont en effet
les photodétecteurs les plus susceptibles d’introduire une avancée instrumentale majeure
pour la détection per-opératoire, à la fois en termes de performances et de compacité. La
synthèse de mon travail de thèse à travers ce mémoire sera structurée en cinq parties.
Dans le premier chapitre, je présenterai le contexte médical général de la détection
per-opératoire dans le cadre de la prise en charge thérapeutique du cancer. Je décrirai dans
un premier temps les différentes techniques de détection per-opératoire non-isotopiques
actuellement développées, puis je me focaliserai sur la détection radio-isotopique. L’état de
l’art des modalités de détection γ et β sera présenté en insistant, à travers la description des
applications cliniques, sur leur intérêt pour la chirurgie radio-guidée.
Le second chapitre est consacré à la présentation du fonctionnement, des caractéris-
tiques de détection et des limites des SiPMs pour la détection de la lumière de scintillation.
Je présenterai également les résultats d’une série de mesures de caractérisation menée sur
une gamme de SiPMs afin d’évaluer leurs performances de détection en fonction de leurs
géométries et de leurs paramètres de contrôle (tension d’alimentation et température).
Le troisième chapitre présente tout d’abord l’approche instrumentale retenue pour
notre projet, qui s’appuie sur la conception de deux sondes per-opératoires positon aux
propriétés complémentaires : un imageur de petit champ de vue et une sonde de comptage.
L’optimisation de la géométrie de ces deux détecteurs, menée à partir d’une étude théorique
(simulation Monte Carlo et modèle analytique) et des résultats de caractérisation des SiPMs
obtenus précédemment, sera ensuite décrite et discutée.
Le chapitre 4 est centré sur la présentation de la mise en œuvre des deux prototypes
de l’imageur et de la sonde de comptage. Les différentes étapes du développement seront
détaillées composant par composant. Je terminerai ce chapitre par la caractérisation des
3performances de détection intrinsèques des deux détecteurs.
Les performances globales des détecteurs β per-opératoire dans un contexte radioactif
plus réaliste seront évaluées dans le cinquième chapitre. Cette étude préliminaire basée sur
l’utilisation de fantômes radioactifs a notamment pour but de quantifier la sensibilité des
dispositifs et de valider leur capacité de réjection du bruit de fond γ issu de la fixation
non-spécifique du radiotraceur.
En conclusion, je dresserai un bilan des résulats obtenus en résumant les performances
ainsi que les limites des deux prototypes de sonde per-opératoire développés. Enfin, je
détaillerai les perspectives qui guideront les évolutions nécessaires des détecteurs pour les




l’assistance à la chirurgie des tumeurs
Le terme de cancer recouvre un nombre important de pathologies diverses ayant pour
point commun la prolifération incontrôlée de cellules de l’organisme. Cette pathologie peut
s’observer dans presque tous les organes. On estime la prévalence mondiale sur 5 ans à
585 cas pour 100000 personnes, toutes pathologies confondues [Globocan, 2008]. Connus
depuis l’antiquité, la compréhension et le traitement du cancer ont évolué étroitement avec
l’avancée des connaissances médicales, depuis les premières descriptions d’Hippocrate en 400
av.J.C. en passant par la découverte du système lymphatique au 17e siècle et l’invention du
microscope et de la théorie cellulaire à la fin du 19e. Le cancer est aujourd’hui un moteur
important de la recherche biomédicale et sa complexité impose de rassembler les compétences
de nombreuses disciplines complémentaires (chirurgien, anatomopathologistes, radiologues,
généticiens...). Sur le plan clinique, les enjeux de la cancérologie sont actuellement centrés
sur un diagnostic de plus en plus précoce et sur un traitement individualisé, réactif et
de moins en moins invasif. Dans ce contexte, les techniques d’imagerie médicale jouent
aujourd’hui un rôle croissant dans le développement de nouvelles approches diagnostiques et
thérapeutiques. Ces techniques ne sont plus seulement utilisées pour dépister les tumeurs ou
pour les diagnostiquer, mais aussi pour en déterminer le stade d’évolution et pour suivre
leurs réponses aux différents traitements. L’imagerie intervient également pour guider avec
précision les techniques interventionnelles chirurgicales, comme la biopsie diagnostique et
l’exérèse thérapeutique, pour planifier les traitements en radiothérapie ou pour contrôler en
temps réel la mise en œuvre de nouvelles thérapies (cryogénie, hyperthermie, hadronthérapie).
Dans ce premier chapitre, je commencerai par présenter brièvement les mécanismes
d’apparition d’un cancer et ses principales méthodes de traitement. Je décrirai ensuite les
techniques d’imagerie per-opératoire utilisées pour guider la chirurgie des tumeurs solides.
Enfin, je me concentrerai sur les méthodes de contrôle per-opératoire basées sur l’utilisation
de traceurs radioactifs en décrivant les techniques de détection associées et leurs principales
applications cliniques.
1.1 Le cancer et ses modalités de traitement
L’apparition d’un cancer est due à la dégénérescence d’une première cellule souche qui
acquiert au court du temps, suite à des mutations génétiques, six capacités résumées dans la
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Figure 1.1 – Les six caractéristiques d’une cellule cancéreuse. [Hanahan and Weinberg, 2011]
figure 1.1. Ces caractéristiques sont acquises par la cellule lorsqu’elle subit des agressions
susceptibles de briser ses brins d’ADN. La cellule possède des mécanismes de réparation qui
assurent normalement la stabilité du génome, mais une déficience de ces mécanismes permet
à la cellule d’accumuler des altérations de son ADN. On estime, dans le cas du cancer de
la prostate, que l’acquisition du caractère cancéreux se fait par l’accumulation de 10 à 20
erreurs dans le code génétique de la cellule. Il existe trois grandes familles de gènes associés
aux pathologies cancéreuses : les oncogènes , les gènes suppresseurs de tumeur et les gènes de
réparation de l’ADN. L’altération ou la surexpression d’un oncogène confèrent un avantage
de survie ou de prolifération à la cellule tumorale vis à vis des cellules saines. Cet avantage
sélectif permet au gène muté de se propager et de s’imposer face au gène des cellules saines,
via sa transmission de la cellule primitive aux cellules filles. Les erreurs génétiques vont
s’accumuler de génération en génération jusqu’à l’acquisition de tout ou partie des caractères
cancéreux. La cellule, devenue néoplasique, va alors se multiplier anarchiquement pour former
une tumeur. Au fil de sa croissance, la tumeur est susceptible de franchir la membrane
basale qui soutient le tissu épithélial. Des cellules cancéreuses, appelées métastases, vont
alors circuler dans le système lymphatique et sanguin et se fixer à distance de la tumeur
primitive pour donner des tumeurs secondaires.
Il existe aujourd’hui deux grands types de traitements des tumeurs malignes solides.
Les traitements locorégionaux ciblent une zone précise de l’organisme pour éliminer
les tumeurs primitives principales ou les métastases. Ce contrôle local de la maladie fait
appel le plus souvent à la chirurgie et la radiothérapie. Les traitements systémiques
sont complémentaires des traitements locorégionaux. Ils consistent à donner au patient un
traitement médicamenteux systémique qui va couvrir tout l’organisme afin d’affaiblir les
tumeurs principales (si celles-ci n’ont pas été traitées initialement) et éliminer les métastases
circulantes et les foyers tumoraux trop petits ou trop complexes d’accès pour être traités de
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manière locorégionale. Le traitement systémique a donc pour but le contrôle général de la
maladie en limitant les risques de récidives et l’apparition de métastases. Ce contrôle s’appuie
sur des traitements comme la chimiothérapie, l’hormonothérapie ou l’immunothérapie.
Le choix de la méthode de traitement la plus adaptée est le résultat d’une concertation
mobilisant plusieurs médecins spécialistes (chirurgiens, oncologues médicaux, radiothéra-
peutes, anatomopathologistes, radiologues). Il dépend de l’état d’avancement de la maladie,
mais surtout du rapport bénéfice/risque pour le patient estimé par rapport à son état géné-
ral, la nature du cancer (type histologique, nature de l’organe atteint, taille de la tumeur,
extension aux organes voisins, atteinte ganglionnaire, nombre de métastases et leurs sites
anatomiques) et la toxicité du traitement. Dans les situations sans espoir de rémission, le
médecin peut également choisir d’avoir recours à un traitement dans un but palliatif afin que
le patient vive le mieux possible ses derniers jours. L’ensemble des informations cliniques
nécessaires à l’établissement d’une stratégie thérapeutique personnalisée est obtenu à l’aide
d’analyses sanguines, d’échantillons de biopsie et d’examens d’imagerie. Les techniques
d’imagerie dites « anatomiques », comme l’échographie (mode B, doppler, élastographie),
l’imagerie X (radiographie, tomodensitométrie TDM) ou l’imagerie par résonance magnétique
anatomique (IRMa), permettent d’obtenir des informations sur la position précise de la
tumeur, son volume, son aspect (tissulaire, liquidienne, nécrotique, inflammatoire) et sa vascu-
larisation. Les techniques d’imagerie dites "fonctionelles", comme l’imagerie radio-isotopique
(scintigraphie, tomographie par émission monophotonique TEMP et par emission de positons
TEP) et certaines modalités d’imagerie par résonance magnétique (IRM fonctionnelle, de
diffusion et de perfusion, spectroscopie par résonance magnétique) apportent des informations
physiologiques et métaboliques sur la tumeur, telles que des anomalies biochimiques. Ces
deux types de modalités sont généralement utilisées de manière complémentaire.
Dans ce chapitre, nous nous focaliserons sur les trois grandes méthodes de traitement
actuellement utilisées pour les tumeurs malignes solides : la chimiothérapie, la radiothérapie
et la chirurgie. D’autres techniques de traitement locorégional basées sur l’échauffement
(Laser [Vogl et al., 1999] et ultrasons focalisés [Kennedy et al., 2003]) ou la cryogénisation
des tissus [Neeleman et al., 2000] sont également actuellement à l’étude, mais ne seront pas
détaillées dans ce document.
1.1.1 La chimiothérapie
La chimiothérapie consiste à traiter le patient en lui injectant par voie systémique
des molécules cytotoxiques qui vont empêcher la réplication de l’ADN lors du processus
de mitose, dont le rythme est altéré chez les cellules cancéreuses qui se divisent plus fré-
quemment. Le principal problème de cette méthode est que ces substances s’attaquent
également aux cellules saines qui connaissent une activité de mitose permanente (cellules
de la moëlle osseuse). De nombreuses molécules sont aujourd’hui disponibles avec différents
modes d’action (Carmustine, Cisplatine ou Témozolomide...) et peuvent être associées pour
maximiser l’efficacité du traitement. Si la chimiothérapie est indiquée comme traitement
neo-adjuvant dans le cas de cancer du sang (leucémie), elle n’est utilisée pour les tumeurs
solides qu’en complément de la chirurgie et de la radiothérapie pour éliminer d’éventuels
résidus tumoraux et les métastases circulantes. La chimiothérapie et la radiothérapie peuvent
également être utilisées de manière concomitante. En effet, certaines substances cytotoxiques
ont un effet radiosensibilisant en bloquant les cellules dans la phase de leur cycle où elles
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sont le plus sensibles aux radiations ionisantes [Benouaich-Amiel et al., 2005]. Les techniques
de chimiothérapie sont généralement très fragilisantes pour l’organisme du patient. Leur effet
est de plus très dépendant du type histologique de la tumeur. Au sein d’une même famille de
tumeurs, comme les gliomes, certaines lésions sont très chimiosensibles (oligodendrogliome
anaplasique) et d’autres beaucoup moins (astrocytome). La localisation et la taille de la
tumeur ont également un impact sur l’efficacité du traitement. Dans les tumeurs volumineuses
et mal irriguées, les cellules trop éloignées des vaisseaux peuvent ne pas recevoir la substance.
Dans le cas des tumeurs cérébrales, la barrière hémato-encéphalique peut également filtrer
les molécules thérapeutiques protégeant ainsi les cellules cancéreuses. Il est donc important
pour les médecins d’évaluer rapidement et précocement la réponse tumorale à une chimiothé-
rapie afin d’adapter le traitement si nécessaire. L’imagerie TEP est devenue la technique
de référence pour ce suivi thérapeutique. Elle permet d’évaluer précisément l’évolution du
métabolisme et du volume des tumeurs traitées et d’identifier les patients ne répondant pas
à la chimiothérapie après seulement deux cycles [Maisonobe et al., 2013; Soussan et al., 2013]
En parallèle des molécules empêchant la mitose cellulaire, d’autres traitements médica-
menteux se sont développés. L’hormonothérapie joue un rôle important dans le traitement
des tumeurs endocrines ou celles du système reproducteur [Pronzato and Rondini, 2005].
Les anticorps monoclonaux ciblent certains marqueurs membranaires des cellules tumorales
(HER2/neu pour le cancer du sein, CD20 pour les lymphomes, ou EGF et VEGF pour les
cancers colorectaux) [Adams and Weiner, 2005]. Enfin, une grande variété d’approches est
également actuellement expérimentée en thérapie génique (gêne suicide, anti-angiogénèse,
gêne suppresseur de tumeurs p53) [Pulkkanen and Yla-Herttuala, 2005].
1.1.2 La radiothérapie
La radiothérapie est, avec la chirurgie, la méthode de traitement du cancer la plus
couramment utilisée (environ 60% des patients). Elle est généralement destinée à traiter
des tumeurs non opérables, notamment trop profondes, mais aussi pour la stérilisation de
berges tumorales après une chirurgie ou le traitement de récidives. Cette technique consiste à
irradier par des photons X, des électrons ou des ions lourds les cellules cibles afin de stopper
leur multiplication et provoquer leur apoptose. Pour que le traitement soit efficace, l’enjeu
est que la dose déposée soit supérieure au seuil de radiotoxicité des cellules tumorales mais
inférieure à celui des cellules saines. Deux principaux phénomènes biologiques sont à l’origine
de l’effet thérapeutique des radiations :
– la cassure des brins d’ADN du noyau qui, si elles sont suffisantes, empêchent la
cellule de produire de nouvelles protéines et de se dupliquer. La sensibilité de la
cellule aux cassures de ses brins d’ADN dépend de sa position dans le cycle cellulaire
(idéalement phases G2 et M).
– la création de radicaux libres par radiolyse de l’eau présente dans les cellules. Ces
radicaux (OH−), très réactifs, participent à la dégradation de l’ADN. Ce facteur
dépend cependant fortement du niveau d’oxygénation de la cellule et on observe une
plus grande résistance chez les cellules en hypoxie.
On peut distinguer cinq différentes méthodes de radiothérapie. La radiothérapie
externe, méthode la plus courante, consiste à irradier la tumeur à l’aide de rayons X de
haute énergie (jusqu’à 25 MeV) générés par un accélérateur linéaire. Le dépôt de dose le
long du faisceau étant continu, l’irradiation se fait sous plusieurs angles d’incidence afin
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de concentrer la dose dans la tumeur. A partir des informations fournies par les examens
d’imagerie (TDM, IRM ou TEP), la forme du faisceau est ajusté à l’extension anatomique
et au métabolisme de la tumeur en utilisant des caches ou des collimateurs multi-lames.
L’irradiation se fait en plusieurs séances réparties sur quelques semaines avec un dépôt
de dose total allant d’environ 20 à 90 Gy. Ce fractionnement des séances a pour but de
permettre aux tissus sains de réparer leur ADN. De nouvelles techniques de radiothérapie
externe sont actuellement à l’étude pour diminuer le rapport dose/effet dans la tumeur
et améliorer la tolérance des tissus sains (fractionnement spatial de la dose à l’aide de
microfaisceaux [Schültke et al., 2008], combinaison chimio/radiothérapie [Ratto et al., 2003]).
La radiochirurgie est justement une technique particulière de radiothérapie externe où le
dépôt de dose se fait grâce à de nombreux faisceaux très fins émis non pas dans un plan,
comme pour les techniques classiques, mais en trois dimensions. La dose délivrée en une fois
est alors très importante (15 à 20 Gy). Cette technique permet de traiter de petite zones
de tissus d’environ 3 cm de diamètre pour des pathologies très localisées. Elle est surtout
utilisée pour le traitement de pathologies cérébrales difficiles à atteindre par la chirurgie. Le
repérage de la tumeur se fait alors grâce à un cadre stéréotaxique (système GammaKnife®).
Il a cependant été montré dans le cas du traitement du glioblastome, que cette technique
est surtout indiquée pour le traitement des reprises tumorales, mais ne peut pour l’instant
prétendre à remplacer la chirurgie [Villavicencio et al., 2009].
La radiothérapie per-opératoire utilise des faisceaux d’électrons focalisés (de 3 à
12 MeV) ou d’X (jusqu’à 50 keV) pour irradier les tissus bordant la plaie opératoire après
résection d’une tumeur. La dose envoyée en une seule fois varie de 10 à 30 Gy. L’objectif est
de maximiser la radiotoxicité afin de limiter la possibilité pour les cellules tumorales de se ré-
générer en profitant du délai entre l’opération et les séances de radiothérapie complémentaires.
L’irradiation directe de la plaie opératoire permet également de limiter l’impact des radiations
sur les tissus sains situés en profondeur. Cette méthode est utilisée pour le traitement du
cancer du pancréas, des cancers rectaux avancés ou des sarcomes rétropéritonéaux [Mussa,
2010]. Dans le cadre de la chirurgie du cancer du sein, une étude a montré qu’elle permettait
d’obtenir les mêmes résultats qu’une radiothérapie classique utilisée en complément de la
chirurgie [Vaidya et al., 2010] (fig. 1.2). Si ce résultat était confirmé, cette technique offrirait
l’avantage d’être plus rapide et moins coûteuse et de ne pas imposer l’immobilisation du
patient pendant plusieurs semaines, comme c’est le cas pour les séances de radiothérapie.
La curiethérapie (ou brachythérapie) consiste à placer directement dans les tissus
cibles, ou en contact avec ceux-ci, des sources radioactives sous forme d’aiguilles ou de graines.
Celles-ci sont choisies pour que le rayonnement soit rapidement absorbé par les tissus. Il s’agit
donc d’émetteurs β (106Ru) ou γ (192Ir, 125I) de basse énergie. L’intérêt de cette technique
est que le dépôt de dose se fait principalement dans la tumeur. Elle nécessite cependant
une intervention chirurgicale et est donc surtout utilisée pour les tumeurs faciles d’accès
(prostate [Potters et al., 2005], tumeur cutanée [Cotter et al., 2010], cancer du col de l’utérus
[Nag et al., 2000], cancer du sein [Benitez et al., 2007]). L’amélioration du contrôle local peut
également être obtenu avec la radiothérapie interne vectorisée qui repose sur l’utilisation de
traceurs tumoraux spécifiques (anticorps, peptide) injectés de manière systémique.
Enfin, l’hadronthérapie s’appuie sur l’irradiation de la tumeur à l’aide de faisceaux
de hadrons, principalement des protons (protonthérapie) ou des ions carbone. Contrairement
aux rayons X qui génèrent un dépôt de dose maximum à l’entrée des tissus, les hadrons
déposent une importante quantité de leur énergie sur une très courte distance à la fin de
leur parcours (pic de Bragg) (fig. 1.2). Cette propriété balistique permet de maximiser le
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Figure 1.2 – Insertion de l’applicateur d’un système de radiothérapie per-opératoire (Intrabeam)
pour le traitement des berges d’une tumeur mammaire (gauche) [Vaidya et al., 2010] et distribution
de la dose effective délivrée pour le traitement d’une tumeur du crâne par hadronthérapie au GSI
(Darmstadt) [Schardt et al., 2010]
dépôt de dose dans la tumeur et de limiter d’autant l’irradiation des tissus sains (dommages
réduits en amont de la tumeur et quasi-nuls en aval). Les ions carbones ont de plus un effet
biologique relatif 2 à 10 fois plus important que celui des photons, notamment sur certains
cancers radiorésistants. La principale contrainte de cette technique est également liée à son
avantage balistique. Pour épargner les tissus sains il est en effet nécessaire de réaliser un
contrôle très fin du dépôt de dose. C’est dans ce contexte que le projet européen ENVISION
(European NoVel Imaging Systems for ION therapy) a été lancé en 2010 avec pour objectif de
développer des outils de contrôle en ligne du dépôt de dose [Envision, 2010]. Trente centres
de protonthérapie, dont ceux d’Orsay et de Nice qui peuvent produire des protons allant
respectivement jusqu’à 200 MeV et 65 MeV, sont actuellement en activité dans le monde. Ils
sont principalement dédiés aux traitements nécessitant une très haute précision, comme les
mélanomes de l’œil et les sarcomes de la base du crâne et du rachis. Une dizaine de centres
dédiés aux ions carbone sont également ouverts ou en construction. En France, un centre
de hadronthérapie est en cours de construction à Lyon (ETOILE) et un autre projet est en
préparation à Caen (ARCHADE).
1.1.3 La chirurgie
La chirurgie est souvent la première étape du traitement des tumeurs solides. Elle
répond à plusieurs objectifs :
Déterminer le type histologique et la stadification de la maladie. Le chirur-
gien réalise un prélèvement de tissus sur la tumeur soit grâce à une aiguille, soit directement
lors de son ablation chirurgicale. Il a également la possibilité de prélever des cellules dans
les ganglions lymphatiques drainant la zone tumorale (protocole du ganglion sentinelle),
ceux-ci ayant la propriété d’agir comme un premier filtre qui retient les cellules libérées par
la tumeur. La biopsie des ganglions permet de savoir si la tumeur a déjà disséminé et si
c’est le cas, de fournir des cellules pour analyse. Le prélèvement tumoral et/ou les ganglions
extraits subissent alors une analyse anatomopathologique durant laquelle la morphologie des
cellules, la sur-expression de certaines molécules ou encore les anomalies du génome vont
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être étudiées. Les résultats permettent alors de déterminer le type histologique exact de
la tumeur, son stade et donc, la stratégie thérapeutique adjuvante la mieux adaptée à son
traitement. Les limites de la méthode sont principalement liées à l’hétérogénéité des tumeurs
et à la petite taille des prélèvements réalisés. Des erreurs de diagnostic peuvent en effet
survenir à la suite d’un mauvais échantillonnage qui masque certaines des caractéristiques
histologiques pertinentes de la lésion (par exemple, une biopsie réalisée dans la partie nécrosée
de la tumeur).
L’exérèse pure et simple de la tumeur. Si la situation est favorable (cancer traité
précocement, avec un volume bien défini), l’ablation chirurgicale de la tumeur (primitive
ou secondaire) permet de guérir définitivement le patient (effet curatif). Dans les cas de
tumeurs plus avancées, elle permet de retirer le foyer principal de métastases, de diminuer
les symptômes en supprimant la pression exercée par l’effet de masse sur les tissus sains
environnants et de faciliter l’action des autres traitements (effet palliatif). L’objectif est
alors de réaliser une exérèse la plus complète possible de la tumeur pour éviter les récidives
locales tout en limitant au maximum les atteintes sur les tissus sains. Le chirurgien établit
des marges de sécurité autour de la tumeur en tenant compte de son caractère plus ou moins
diffusant, de la sensibilité de l’organe opéré et de critères esthétiques. Il opère ensuite via une
plaie ouverte ou des techniques de chirurgie per-cutanée (laparoscopie ou endoscopie). Ces
dernières méthodes sont utilisées dans le cas de petites tumeurs compactes et permettent de
limiter les cicatrices et de faciliter la récupération du patient après l’opération. La qualité
de l’exérèse influence directement la durée et le confort de vie du patient après l’opération.
On considère généralement que la chirurgie est complète lorsque l’imagerie post-opératoire
montre que 95% des tissus tumoraux repérés sur les images pré-opératoires ont été excisés.
Ainsi, dans le cadre de tumeurs cérébrales, le taux de survie à 5 ans passe de 79% en cas
d’exérèse complète à 49% si le chirurgien laisse des résidus tumoraux [Keles et al., 2001].
La qualité de l’exérèse est également un facteur pronostique important dans le cadre de la
chirurgie des tumeurs du sein [Horst et al., 2005]. La chirurgie d’exérèse n’est cependant
pas envisageable si le patient est trop âgé ou si la tumeur se trouve dans une zone délicate
ou difficile d’accès (cas des gliomes thalamiques profonds ou des tumeurs du cerveau trop
proches d’une zone fonctionnelle).
La chirurgie à visée diagnostique et thérapeutique demeure encore aujourd’hui à la
base des différentes étapes de la prise en charge des tumeurs solides. Dans le cas de l’exérèse
chirurgicale, qui est le protocole à visée curative locale des tumeurs le plus largement utilisé,
le succès repose directement sur la localisation précise et l’ablation complète des tissus
néoplasiques qui conditionne le pronostic du cancer. En l’absence de repères anatomiques,
le chirurgien peut s’appuyer sur l’examen extemporané de prélèvements tissulaires pour
s’assurer de la qualité de son geste opératoire. Le temps nécessaire pour obtenir un diagnostic
à partir de cette méthode, très fiable mais coûteuse, peut toutefois significativement rallonger
la durée de l’intervention chirurgicale. Plusieurs protocoles d’imagerie ont également été mis
en place pour guider les techniques interventionnelles chirurgicales et renforcer ainsi leur
efficacité en terme de précision, de sûreté et de durée. La pré-localisation de la tumeur à l’aide
de la TDM ou de l’IRM permet, par exemple, d’obtenir une topographie anatomique précise
du volume lésionnel et de choisir ainsi les abords chirurgicaux les mieux adaptés. Couplé
à un guidage stéréotaxique mécanique ou optique, le repérage pré-opératoire autorise des
voies d’accès encore plus étroites et donc moins traumatisantes, notamment dans le cas de
lésions profondes. En neurochirurgie, ces outils sont généralement renforcés par l’utilisation
de l’IRM fonctionnelle qui permet d’identifier précisément, avant l’intervention chirurgicale,
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les zones cérébrales fonctionnelles situées à proximité de la tumeur [Willems et al., 2006]. Sur
la base de cette information, le chirurgien peut ensuite optimiser l’étendue de sa résection
tout en minimisant la morbidité post-opératoire.
Si les différentes techniques d’imagerie pré-opératoires ont permis de réaliser des gestes
chirurgicaux plus précis et moins invasifs, les limites des systèmes d’imagerie externes ont été
rapidement atteintes tant au niveau des performances que de l’ergonomie pour les applications
nécessitant de localiser de petites tumeurs, leurs éventuelles disséminations métastatiques ou
de définir les marges de lésions diffuses. Le déplacement des tissus au cours de l’intervention
chirurgicale, très marqué pour certains organes comme le cerveau, rend d’autre part souvent
obsolète la localisation des lésions réalisée avant l’opération [Unsgaard et al., 2006]. Un
intérêt croissant est donc apparu pour des outils de contrôle capables de fonctionner en bloc
opératoire et de suppléer ainsi les imageurs externes en aidant le chirurgien à définir plus
précisément et en temps réel les marges de la résection tumorale ou pour le guider au cours
d’une biopsie. Deux familles de techniques per-opératoires sont actuellement mises au point
et en cours d’évaluation clinique. La première repose sur l’adaptation de systèmes d’imagerie
anatomique standards, comme l’échographie ultrasonore, la tomographie X ou l’IRM et la
seconde s’appuie sur l’association de traceurs radioactifs ou optiques spécifiques des lésions
tumorales recherchées et de systèmes de détection miniaturisés.
Les prochains chapitres ont pour but de présenter un panorama non exhaustif des
techniques de détection per-opératoire actuellement mis à la disposition du chirurgien pour
le guider dans l’exérèse des tissus cancéreux. Les outils de contrôle non-isotopiques seront
décrits à la section suivante et les techniques per-opératoires basées sur l’utilisation de
traceurs radioactifs feront l’objet d’une analyse plus détaillée à la section 1.3.
1.2 La chirurgie d’exérèse guidée par l’image
Les outils de contrôle utilisés en bloc opératoire ont pour but de suppléer les imageurs
externes en permettant au chirurgien de différencier en temps réel les tissus sains des tissus
pathologiques au cours d’une opération d’exérèse ou d’une biopsie. Dans le cadre d‘une
chirurgie d’exérèse, ces dispositifs peuvent intervenir en trois temps de l’intervention : la
prélocalisation de la tumeur avant et après l’incision, l’assistance en temps réel et in situ de
l’ablation et le contrôle post-opératoire des marges d’exérèse sur les pièces extraites ou dans la
plaie opératoire. Plusieurs techniques complémentaires sont actuellement utilisées en routine
clinique ou en cours d’évaluation pour renforcer le repérage per-opératoire de différentes
pathologies cancéreuses. Ce chapitre a pour but de présenter les principes, les spécificités et
les limites des trois principales techniques d’imagerie per-opératoire non-isotopiques : l’IRM,
l’échographie ultra-sonore et enfin les techniques de détection optique.
1.2.1 L’imagerie par résonance magnétique (IRM)
L’imagerie par résonance magnétique permet d’obtenir une image de l’environnement
moléculaire des noyaux d’hydrogène présents dans l’organisme. Pour cela, le patient est placé
dans un champ magnétique statique intense (typiquement de 1 à 3 Teslas) qui va avoir pour
effet d’orienter dans la même direction le moment magnétique (spin) d’une partie des noyaux
atomiques (proton). Le spin acquiert également un mouvement de précession autour de l’axe
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Figure 1.3 – Comparaison d’images IRM haut champ vs bas champ. L’image (A) montre une
image prise en séquence FLAIR à 1,5T en pré-opératoire d’un patient avec un astrocytome (grade
II). L’image (B) présente la même image réalisée grâce à un imageur bas champ per-opératoire
(0,15 T). L’image (C), réalisée après résection de la majeure partie de la tumeur, montre la présence
de résidus tumoraux.[Senft et al., 2011]
du champ statique, qu’il effectue à une fréquence particulière dite de Larmor. Si on envoie
une impulsion radiofréquence excitatrice à cette fréquence, les noyaux atomiques subissent un
effet de résonance qui, tout en maintenant la précession du spin, l’éloigne de l’axe du champ
statique (basculement dans le plan transverse). Lorsqu’on arrête l’onde excitatrice, les spins
reviennent à l’état d’équilibre dans la direction du champ (relaxation) en émettant une onde
à la fréquence de Larmor, qui peut être mesurée grâce à une antenne spécifique. On mesure
alors le temps de relaxation propre T1 et T2 des aimantations transverses et longitudinales,
qui dépend de l’agitation moléculaire locale et donc de la nature des tissus. Le contraste
dépend également de la densité en noyaux d’hydrogène (distribution en eau) et peut être
augmenté par l’administration d’un produit de contraste (gadolinium), qui va modifier les
temps de relaxation. La fréquence de Larmor étant proportionnelle à l’intensité du champ
magnétique, on génère des images en appliquant des gradients de champ magnétique dans
différentes directions.
Figure 1.4 – Chirurgie d’exérèse assistée par un IRM bas champ (PoleStar N-20, 0,15 T)[Senft
et al., 2011]
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L’IRM permet d’obtenir des images avec une résolution inférieure au mm et un
bon contraste entre les tissus mous. Les contraintes de temps inhérentes à une opération
chirurgicale obligent cependant à utiliser des séquences spatiales qui ne permettent pas
d’avoir une qualité d’image optimale. Dans un cadre per-opératoire, l’IRM est principalement
utilisée pour le suivi de l’exérèse, le contrôle de la présence de résidus tumoraux ou pour
corriger les erreurs de localisation liées au déplacement des tissus pendant l’intervention
[Blanco et al., 2005]. L’application clinique la plus courante de l’IRM per-opératoire est
la chirurgie des tumeurs cérébrales (fig. 1.3). Une étude récente, menée dans le cadre du
traitement des glioblastomes, a montré que l’utilisation de l’IRM per-opératoire permet de
réaliser une résection totale de la tumeur dans 96% des cas (23 sur 24 patients) contre 68%
dans le groupe contrôle qui subit une microchirurgie classique [Senft et al., 2011]. Si les
techniques d’IRM sont très performantes, elles sont néanmoins contraintes par les limites
intrinsèques de l’imagerie anatomique pour la localisation de petite zones d’infiltration de la
tumeur primitive.
En pratique, deux approches d’IRM per-opératoire concurrentes sont actuellement
disponibles. La première consiste à utiliser un IRM à haut champ (1,5 T) à proximité de
la salle d’opération et au delà de la zone de sécurité des 5 Gauss (Gyroscan ACN-NT de
Philips). Lorsque le chirurgien le décide, le patient est déplacé dans l’IRM pour réaliser une
image. Cette méthode permet d’utiliser des IRM à champ fort qui optimisent la qualité des
images. La nécessité d’avoir à déplacer le patient rallonge cependant fortement la durée de
l’opération (environ 30% de plus par rapport à une chirurgie standard) [Martin et al., 2000;
Schneider et al., 2005]. De plus, ce genre d’installation demande un investissement financier
initial très important, lié au coût de la machine (entre 1 et 5 M€) et aux modifications du
bloc opératoire, qui sont inaccessibles pour la plupart des hôpitaux. La seconde approche
consiste à utiliser des IRMs ouverts qui permettent au chirurgien d’opérer et de réaliser des
images sans déplacer le patient (PoleStar N-20) (fig. 1.4). La structure ouverte ne permet
toutefois pas de générer un champ magnétique aussi intense qu’une structure fermée (de 0,2T
à 1T) ce qui dégrade la qualité des images. Le fait de travailler dans le champ magnétique
impose également au chirurgien d’utiliser un équipement spécifique non ferro-magnétique.
L’IRM per-opératoire bas champ reste cependant un bon compromis, car son prix est environ
2 à 3 fois inférieur à celui d’un IRM haut champ [Blanco et al., 2005].
1.2.2 L’imagerie ultrasonore
L’échographie repose sur la mesure des propriétés de réflexion d’une onde ultrasonore
(amplitude, temps d’écho, fréquence, . . .) à l’interface entre deux milieux de densités et de
propriétés mécaniques différentes. Les sondes des échographes sont constituées d’une barrette
de transducteurs piézoélectriques (jusqu’à 12000 éléments) capables de générer une impulsion
ultrasonore pouvant aller de 1,5 à 50 MHz et de détecter son écho. Le faisceau d’ultrasons
généré par les transducteurs est focalisé et balaye la zone à observer. On reconstruit l’image
en mesurant le temps d’écho de l’onde vers le transducteur, qui indique la profondeur de
la zone échogène, et l’amplitude réfléchie, qui est proportionnelle au saut d’impédance
acoustique à l’interface entre les structures traversées. Les tumeurs, de part leur densité
souvent plus importante que les tissus sains mous, sont généralement fortement échogènes.
La résolution de l’image ultrasonore est inversement proportionnelle à la fréquence de l’onde
émise : plus celle-ci est élevée, plus la résolution est fine, mais plus l’atténuation des tissus
est forte, limitant l’observation d’organes situés en profondeur. Au cours de son évolution,
l’échographie conventionnelle a intégré de nouvelles techniques d’acquisition des signaux qui
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Figure 1.5 – Image d’une métastase coloréctale dans le foie réalisée par imagerie ultrasonore
per-opératoire standard (A) et après injection d’un produit de contrast (microbulles SonoVue®,
Bracco, Italy).)(B) [Fioole et al., 2008]
ont permis d’améliorer sa sensibilité et sa spécificité. En plus du mode B classique (image
2D à balayage linéaire), on peut citer l’imagerie Doppler pour la mesure de la circulation
sanguine, l’imagerie des harmoniques, l’échographie 3D ou encore l’élastographie qui permet
de mesurer le module d’Young, c’est à dire l’élasticité des tissus [Wells, 2006].
Le principal atout de l’imagerie ultrasonore pour la détection per-opératoire des
tumeurs est qu’elle peut être utilisée très facilement en bloc opératoire sans impact lourd
sur le protocole clinique et sans effets dangereux pour le patient ou le personnel soignant.
La compacité des sondes échographiques est en effet parfaitement adaptée à une utilisation
dans la plaie opératoire et leur ergonomie peut être optimisée en fonction de l’application
clinique grâce à l’utilisation de sondes dédiées (endoscopie, laparoscopie, transrectal, . . .).
L’échographie permet également d’obtenir en temps réel des images bien résolues (typiquement
de l’ordre du mm à 5 MHz et jusqu’à 50 µm pour 50 MHz). L’imagerie ultrasonore a ainsi
fait ses preuves pour le traitement per-opératoire de nombreuses pathologies où elle est
utilisée pour localiser et contrôler les marges de la résection des tumeurs. Elle est utilisée
avec succès lors de chirurgies conservatrices des tumeurs du sein [Ramos et al., 2012], pour
la détection de tumeurs hépatiques [D’Hondt et al., 2011; Fioole et al., 2008] ou encore
la chirurgie laparoscopique des tumeurs colorectales [Greif et al., 2010] (fig. 1.5). Pour la
chirurgie des tumeurs cérébrales, l’échographie 3D est très souvent associée aux techniques
de neuronavigation. La neuronavigation consiste à placer sur les instruments du chirurgien
(sonde échographique, trocart, aspirateur ultrasonore . . .) et sur un cadre fixé au crâne du
patient, des repères optiques détectés par une caméra. Le traitement des images permet de
recaler la position et l’orientation des instruments par rapport à des images IRM du crâne
du patient prises avant l’intervention. Il est alors possible de comparer des images d’IRM
pré-opératoire à celles obtenues par ultrasons, cette dernière technique fournissant des images
plus résolues qui permettent de mieux délimiter les bords de la tumeur et de tenir compte de
la présence de vaisseaux sanguins à épargner. La mise à jour des images ultrasonores permet
également de tenir compte de l’affaissement des tissus après la résection d’une partie de la
tumeur (brain shift) [Unsgaard et al., 2006].
Les résultats obtenus avec les systèmes d’échographie per-opératoire sont toutefois
étroitement liés à l’expérience de l’équipe clinique. La sensibilité et la spécificité de la méthode
sont en effet fortement dépendantes des paramètres d’acquisition et de visualisation. Au cours
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de l’intervention, de nombreux artefacts liés au sang, à des débris chirurgicaux ou à des bulles
d’air peuvent également dégrader la qualité des images et les rendre difficilement interprétables.
Un apprentissage du chirurgien est donc nécessaire pour discriminer efficacement tissus sains
et tumoraux à partir des images échographiques [Rygh et al., 2008].
1.2.3 L’imagerie optique
Cette modalité d’imagerie a pour objectif de mesurer les paramètres (intensités, spectre,
polarisation, temps de vie, . . . ) décrivant la génération (fluorescence, bioluminescence, . . . )
et le parcours (réflexion, transmission, diffusion, absorption, . . .) de la lumière dans les tissus.
Le principal intérêt des techniques optiques est qu’elles donnent accès à des informations fonc-
tionnelles multiparamétriques sur les tissus étudiés. Par rapport aux méthodes essentiellement
anatomiques et structurelles comme l’IRM et les ultrasons, qui apportent peu d’information
sur l’état pathologique des tissus, les techniques optiques sont donc théoriquement plus
sensibles et spécifiques pour différentier in vivo les tissus sains des tissus tumoraux. L’autre
avantage de la détection optique est son caractère non-ionisant et sa relative simplicité
de mise en œuvre. Parmi les nombreuses techniques existantes, seule la fluorescence est
aujourd’hui utilisée de manière non-confidentielle en bloc opératoire pour la détection de
tissus cancéreux. D’autres méthodes, comme la spectroscopie Raman [Nijssen et al., 2009;
Choo-Smith et al., 2002] ou l’imagerie optique du signal intrinsèque [Prakash et al., 2009]
sont en cours d’évaluation.
La mesure de fluorescence réalisée en per-opératoire s’appuie sur l’étude de fluoro-
phores endogènes (autofluorescence) ou exogènes. Une molécule fluorescente, excitée par
l’absorption d’un photon de longueur d’onde adaptée (dite d’excitation), se désexcite de
manière très rapide en émettant spontanément un photon de plus grande longueur d’onde
(dite d’émission). La détection de fluorescence endogène consiste à mesurer les pro-
priétés de différentes molécules de l’organisme qui présentent une capacité intrinsèque de
fluorescence suffisamment importante pour être détectée in vivo (NADPH, les flavines et
riboflavines, les porphyrines endogènes, les lipopigments, et le collagène). La concentration et
les propriétés de ces fluorophores endogènes sont liées à l’état biochimique, physiologique et
surtout à l’organisation histologique des tissus biologiques et sont donc modifiées en cas de
processus pathologiques, comme une mutation tumorale. Les tissus cancéreux peuvent ainsi
être identifiés en comparant leur signature optique (intensité, distribution spectrale et/ou
temps de vie de la fluorescence endogène) à celle des tissus sains.
En pratique, la détection de la fluorescence endogène est généralement réalisée grâce
à un système constitué de fibres excitatrices qui acheminent la lumière provenant de la
source couplées à des fibres collectrices qui transmettent la lumière de fluorescence vers un
monochromateur puis un système de photodétection (photomultiplicateur, CCD) (fig. 1.6).
Des imageurs ont également été mis au point pour réaliser des images du temps de vie de
fluorescence (FLIM pour Fluorescence Lifetime Imaging Microscopy) [Marcu, 2012]. Une
étude réalisée sur 42 patients à l’aide d’un système à fibres optiques a ainsi montré que la
mesure du temps de vie de la fluorescence endogène pour des longueurs d’onde de 390 et
460nm permettait d’identifier des tissus de gliomes de bas grade (I et II) avec une sensibilité
et une spécificité de 100% et 98,44%, respectivement, contre 47% et 94,6% pour des gliomes
de haut grade (III et IV) [Butte et al., 2011]. Des résultats proches ont été obtenus avec
un système FLIM lors d’une étude avec 3 patients [Sun et al., 2010]. De nombreuses autres
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Figure 1.6 – Exemple d’agencement des fibres pour une sonde per-opératoire d’autofluorescence
[Marcu, 2012] (haut gauche), microscope confocale endoscopique iCLE (Pentax) (haut droite)
système NIRF PhotoDynamic Eye (bas gauche) et sytème NIRF FLARE (bas droite)
études cliniques ont été réalisées sur des cancer du système digestif, des poumons, de la
bouche, du sein, de la peau ou des yeux [Marcu, 2012].
Si la fluorescence endogène présente l’avantage de ne pas nécessiter d’injection de tra-
ceurs, elle présente toutefois plusieurs limites. Le signal d’autofluorescence est tout d’abord
très sensible aux facteurs d’environnement (température, PH, . . . ) qui peuvent fausser le
diagnostic tumoral. On observe aussi un nombre relativement important de faux positifs. Le
signal parasite provenant du sang est également un obstacle à la détection. Enfin, les fenêtres
spectrales d’excitation et d’emission de fluorophores endogènes (<600 nm) se situe dans la
bande d’absorption de l’hémoglobine ce qui limite la détection à des tumeurs superficielles
(berges de plaie opératoire ou pièces extraites).
L’imagerie de fluorescence exogène utilise des molécules traceuses qui ne sont pas
présentes dans l’organisme. Les principales molécules utilisées sont le vert d’indocyanine
(ICG, excitation : 800 nm, émission : 850 nm), la fluorescéine (excitation : 480 nm, émission :
540 nm) et le 5-Aminolevulinic acid (5-ALA). L’ICG est soluble dans l’eau et se fixe sur
l’albumine humaine. Il a montré de bonnes performances pour la détection de tumeurs
cérébrales [Haglund et al., 1996] ou encore pour le protocole du ganglion sentinelle [Tagaya
et al., 2008] et présente l’intérêt d’avoir des longueurs d’onde d’excitation et d’émission dans
la gamme de longueurs d’onde présentant la plus faible absorption par les tissus (fenêtre
thérapeutique de 700 à 900 nm). La fluorescéine se fixe dans la matrice extracellulaire et est
principalement utilisée pour les tumeurs du cerveau afin de détecter les zones où la barrière
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hémato-encéphalique a été rompue. Enfin, le 5-ALA est un traceur indirect car il ne fluorèsce
pas en tant que tel mais est un précurseur de la protoporphyrin IX (PpIX, excitation :
400 nm, émission : 620-710 nm), qui s’accumule dans les cellules tumorales à cause de la faible
activité de leur ferrochelatase (enzyme qui entre dans le processus de fabrication de l’hème
à partir de la protoporphyrine). L’une des limites à l’utilisation des traceurs exogènes est
qu’elle entraîne une photosensibilité cutanée temporaire des patients, qui sont donc obligés
de rester quelques jours dans l’obscurité après l’intervention. Les traceurs émettant dans
le vert ont également une très faible pénération dans les tissus et la détection du signal de
fluorescence peut être pollué par le bruit provenant de l’autofluorescence tissulaire. Enfin,
les molécules exogènes présentent le défaut de subir un photoblanchiement, c’est à dire une
perte de leur propriété de fluorescence, lorsqu’elles sont soumises à un éclairement prolongé.
Dans ce contexte, les quantum dots, des nano-cristaux de semi-conducteurs, représentent
une alternative intéressante, car leur longueur d’onde et l’intensité de leur fluorescence est
modulable selon leur taille et ils ne subissent pas de photoblanchiement [Marchal et al., 2008].
Cependant, ils ne sont pas encore utilisables en clinique en raison de leur toxicité. Seuls
l’indocyanine et la fluorescéine sont aujourd’hui autorisées pour une utilisation clinique.
Parmi les techniques optiques actuellement utilisées en bloc opératoire, les systèmes
fonctionnant dans le proche infra rouge (NIRF) ont une place importante car ils peuvent
fonctionner dans la fenêtre spectrale thérapeutique afin d’augmenter la profondeur d’ex-
ploration. Plusieurs dispositifs sont actuellement commercialisés (Photodynamic eye par
Hamamatsu ou FLARE4 par le laboratoire Fragioni) [Frangioni, 2003] (fig. 1.7) Ils sont
constitués d’un laser d’excitation émettant dans le proche infra rouge et d’une caméra CCD
infra-rouge haute intensité qui collecte la lumière de fluorescence émise par les tissus via
un faisceau de fibres optiques. L’intérêt de ces dispositifs a principalement été validé pour
la localisation du ganglion sentinelle dans le cadre du cancer du sein [Tagaya et al., 2008]
(fig. 1.7). Parallèlement à ces techniques NIRF, des versions endoscopiques de microscopes
confocaux ont également été développées (système iCLE) (fig. 1.6). Cette technique permet
de réaliser une image en 3D des tissus avec une excellente résolution (quelques dizaines
à quelques centaines de microns) mais une faible profondeur d’observation (de quelques
centaines de microns) due à la diffusion de la lumière dans les tissus [Behbahaninia et al.,
2013]. On la destine donc à une utilisation endoscopique afin de réaliser des "biopsies optiques".
Une étude réalisée sur 21 patients et 43 lésions a permis de montrer que la sonde confocale
était capable de déterminer que 27 d’entre elles étaient des cancers des cellules squameuses
avec une sensibilité de 100% et une spécificité de 87% [Pech et al., 2008].
Si les techniques per-opératoires anatomiques présentent des avantages indéniables
pour le contrôle de la chirurgie d’exérèse, elles caractérisent principalement les propriétés
structurelles des tissus, ce qui limite leur efficacité pour la détection des marges tumorales
et de petites tumeurs, en particulier lorsque celles-ci sont diffuses. A l’inverse, l’imagerie
de fluorescence permet d’obtenir des informations fonctionnelles sur les tissus cancéreux,
mais la relative jeunesse de ce champ de recherche fait que le nombre de traceurs disponibles
en routine clinique est encore très limité. Dans ce contexte, les méthodes de détection per-
opératoire basées sur l’utilisation de traceurs tumoraux radioactifs restent dans la littérature
les techniques les plus utilisées pour guider la chirurgie d’exérèse. Ce domaine de la chirurgie
radio-guidée va maintenant être présenté.
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Figure 1.7 – Résection d’un ganglion lymphatique marqué à l’ICG dans le cadre du protocole
du ganglion sentinelle pour une tumeur mammaire (gauche), image obtenue par imagerie NIRF
(Photodynamic eye) (droite) [Tagaya et al., 2008]
1.3 Les techniques de radioguidage per-opératoire
C’est en 1949 qu’eurent lieu les premiers essais de radioguidage per-opératoire, lorsque
Selverstone et al. utilisèrent du 32P, un émetteur β−, couplé à un compteur Geiger-Muller
gazeux pour le repérage de tumeurs intracrâniennes [Selverstone et al., 1949]. Le concept de
la détection per-opératoire était né. Toutefois, ce premier traceur métabolique non-spécifique
fut ensuite progressivement abandonné en raison de l’irradiation trop élevée des patients.
L’invention et l’utilisation diagnostique de la tomographie d’émission monophotonique à
partir des années 70 stimula ensuite fortement le développement de radiotraceurs γ, ce qui
orienta naturellement la conception et l’utilisation de sondes per-opératoire dédiées [Povoski
et al., 2009; Mariani et al., 2008]. Ce n’est qu’au cours des 20 dernières années, avec l’explosion
de la tomographie par émission de positon et des traceurs associés, que l’intérêt pour la
détection per-opératoire des traceurs β+ est réapparu. Le traitement chirurgical du cancer
assisté par radio-guidage est aujourd’hui devenu une procédure chirurgicale établie et est
utilisée en routine pour de nombreuses applications cliniques (repérage du ganglion sentinelle
pour le cancer du sein et les mélanomes, cancers colorectaux, maladie parathyroïdienne, . . .).
La chirurgie radio-guidée s’appuie sur l’association de systèmes de détection miniaturisés
et de traceurs radioactifs. L’amélioration des techniques per-opératoires repose donc sur
le développement conjoint de nouveaux radiotraceurs plus spécifiques et de dispositifs de
détection de plus en plus performants. Ces axes de recherche parallèles seront présentés dans
les parties 1.3.1 et 1.3.2.
1.3.1 Les radiotraceurs
Les techniques de radioguidage se basent généralement sur la détection d’une molécule
traceuse couplée chimiquement à un atome radioactif servant de marqueur. Il existe aussi des
radionucléides libres utilisés comme traceurs tels que le 204Tl, l’123I ou l’125I. La grande variété
des molécules synthétisables permet d’observer de nombreux processus biologiques différents.
On dispose alors de deux procédés de traçage. La première possibilité est d’utiliser des radio-
traceurs particulaires qui n’interagissent pas ou très peu avec les molécules de l’organisme et
dont la fixation non-spécifique est uniquement liée à leurs propriétés mécaniques de diffusion.
Ceux-ci sont utilisés principalement pour le repérage pré-opératoire des tumeurs ou pour
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l’imagerie de perfusion lymphatique ou sanguine (cf. §1.3.1.1). La seconde méthode consiste
à utiliser un analogue des molécules de l’organisme, indiscernables des substances tracées,
qui va participer au processus biologique que l’on veut observer (peptide, acide aminé, ligand
de récepteur, anticorps, transporteur, neurotransmetteur, . . . ) (cf. §1.3.1.2). Ces traceurs
peuvent être sensibles aux modifications physiologiques ou métaboliques engendrées par la
mutation tumorale. La fonction d’un organe étant souvent altérée avant sa structure, la
sensibilité et la spécificité de la détection des foyers tumoraux se trouvent améliorées par rap-
port aux méthodes anatomiques et l’étendue de la résection tumorale peut donc être optimisée.
Qu’il s’agisse de diagnostic ou de chirurgie radio-guidée, l’un des paramètres essentiels
du radiotraceur est sa spécificité, c’est à dire le rapport entre la fixation dans la tumeur et les
tissus sains, qui va définir la détectabilité de la lésion. Cette spécificité doit évidemment être
le plus élevée possible. Le radiotraceur doit également pouvoir être utilisé en faible quantité
pour ne pas perturber le processus à observer. En ce sens, la grande sensibilité de l’imagerie
radioisotopique permet d’injecter de très faibles concentrations de radiotraceur (de l’ordre de
la nanomole) ce qui évite d’interférer avec le métabolisme cellulaire. La molécule traceuse et
le marquage doivent être stables in vivo pour s’assurer que le radionucléide s’accumule bien
dans la zone cible et que des métabolites ne diffusent pas dans l’organisme, ce qui aurait
pour conséquence une perte de sensibilité et de spécificité et une possible toxicité. Enfin, la
clairance du radiotraceur doit être rapide lorsque celui-ci ne rencontre pas de site de fixation,
afin de limiter le plus possible son accumulation non spécifique.
Le choix du radionucléide associé à la molécule traceuse doit également répondre à
certaines contraintes physiques qui résultent d’un compromis entre optimisation des para-
mètres de détection et irradiation minimale du patient. Le tableau 1.1 présente les propriétés
des radionucléides les plus utilisés pour le diagnostic et la chirurgie radioguidée des tumeurs.
L’énergie du rayonnement émis pour les émetteurs simples γ, doit se trouver idéalement dans
une gamme allant de 100 à 300 keV. Cette gamme d’énergie est optimale pour la détection
externe avec des systèmes portables de faibles volumes de détection et permet également
Radionucléide Énergie (keV) Période (h) Type derayonnement
131I 364 193 γ
125I 35 1443,4 γ
99mTc 140 6,02 γ
123I 159 13,2 γ
111In 171,247 67,4 γ
201Tl 71 ;167 73 γ
68Ga 1077,34 1.13 γ
836 β+
11C 385,7 0,34 β+
18F 250 1.83 β+
124I 602,7 ;722,8 ;1691 ;687 ;974,7 100,3 β+
Pour les émetteur β+, l’énergie donnée est l’énergie moyenne du positon. Cela implique également un
rayonnement γ d’annihilation de 511 keV.
Tableau 1.1 – Résumé des propriétés des radionucléides les plus utilisés pour le diagnostic et la
chirurgie radioguidée des tumeurs
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de maximiser la pénétration tissulaire, limitant ainsi l’irradiation du patient et le bruit
de fond provenant des photons diffusés. Pour les émetteurs β+, utilisés principalement en
TEP, on choisit des radionucléides émettant des positons de faible énergie (Emoy<1 MeV)
afin de limiter la dose absorbée par le patient. La demi-vie du radionucléide marqueur doit
également être suffisamment longue pour être compatible avec le contexte clinique visé et
suffisamment courte pour réduire l’irradiation. Malgré leur abondance dans les molécules
organiques, les demi-vies de l’15O (2 min), l’13N (10 min) et le 11C (20 min) sont par exemple
inadaptées à une utilisation pour du radio-guidage, si on les compare à la durée moyenne
d’une intervention chirurgicale. De manière générale, la demi-vie du radionucléide doit être
choisie pour être compatible avec la dynamique radiopharmaceutique de la molécule traceuse,
afin d’obtenir le meilleur rapport de fixation entre les tissus tumoraux et les tissus sains
[Zhou et al., 2012]. Enfin, le radionucléide doit être facile à produire et son association avec
la molécule traceuse doit être simple à mettre en œuvre dans un cadre clinique.
En tenant compte de ces contraintes, de nombreux radiotraceurs ont été développés à
partir de différentes approches [Povoski et al., 2009]. Le tableau 1.2 en fait un récapitulatif non
exhaustif et nous présentons dans les parties suivantes trois approches basées sur l’utilisation
d’agents particulaires, de vecteurs sensibles aux modifications métaboliques liées au processus
de cancérisation et d’anticorps spécifiques des antigènes exprimés à la surface des cellules
tumorales.
1.3.1.1 Les radiotraceurs particulaires
Ces traceurs sont utilisés pour observer la diffusion des molécules dans l’organisme.
On utilise en général des colloïdes marqués au 99mTc (sulfure d’antimoine, sulfure de Rhé-
nium, albumine). Ces molécules n’interagissent pas avec l’organisme mais sont transportées
comme des particules inertes avec les différents fluides. La principale caractéristique de ces
radiotraceurs est leur taille que l’on ajuste en fonction de ce que l’on souhaite observer. Ces
radiotraceurs sont utilisés notamment pour le repérage du ganglion sentinelle ou des lésions
infracliniques. Dans le premier protocole, les particules sont injectées directement dans la
tumeur ou dans les tissus proches de la tumeur, circulent dans le milieu interstitiel et sont
emportées par le système lymphatique vers le premier ganglion drainant la zone de la tumeur.
Celui-ci sert alors de filtre où vont s’accumuler les particules. Pour un repérage efficace, les
particules doivent alors être assez petites pour circuler facilement dans le milieu interstitiel,
mais suffisamment grosses pour être retenues par le ganglion. La taille idéale est comprise
entre 20 nm et 1 µm [Mariani et al., 2008]. En revanche, pour imager la perfusion sanguine,
on a plutôt recours à des particules allant de 10 à 100 µm afin que celles-ci demeurent dans
les vaisseaux sanguins (pyrophsphates TECHNESCAN®).
1.3.1.2 Les radiotraceurs marqueurs de processus métabolique
Une autre approche pour le marquage des tumeurs est l’utilisation de radiopharmaceu-
tiques ciblant l’activité métabolique des cellules. Plusieurs de ces marqueurs sont déjà utilisés
en routine clinique. On peut tout d’abord citer le 99mTc-MIBI (99mTc-hexakis-2-methoxy-
isobutyl-isonitril) qui est un complexe cationique initialement destiné à l’exploration de la
perfusion myocardique, mais dont les mécaniques de fixation sont également intéressants
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Radiomarqueur AMM Mécanisme observé
99mTc-TECHNESCAN® Oui Marquage pré-opératoire et imagerie de laperfusion sanguine ou lymphatique
99mTc-Sulfure de Rhenium
(NANOCIS®) Oui
Marquage de la perfusion lymphatique
(Ganglion sentinelle)
99mTc-MIBI (Sestamibi) Oui Activité mitochondriale
18F-FDG (Fluoro-DésoxyGlucose) Oui Consommation glucidique
18F-Choline Oui Production de phospholipides membranaires
18F-DOPA (Dopamine) Oui Neurotransmetteur pour le suivi de lacirculation de dopamine
18F-Fluorure de sodium Oui Ostéogénèse
111In,68Ga-Octréotide Oui Analogue de la somatostatine pour lediagnostique de cancers neuroendocriniens
99mTc-HMDP Oui Remaniement osseux
99mTc-MDP
18F-FET (FluoroEthyl-L-Tyrosine) Non Synthèse protéique
18F-MET (Méthionine) Non Consommation d’acides aminés pour laproduction de protéines
18F-FLT (Fluorothymidine) Non Production d’ADN
11C-Thd (thymidine)




18F,99mTc,124I-Annexine V Non Apoptose (fixation sur marqueurmembranaire)
111In-Satumomab pendetide Oui Anti-TAG-72
99mTc-Arcitumomab Oui Anti-CEA
AMM : Autorisation de Mise sur le Marché
Tableau 1.2 – Radiotraceurs utilisés en routine ou en recherche clinique pour le diagnostic et la
chirurgie radioguidée du cancer.
pour la détection de tumeur. La fixation tissulaire du 99mTc-MIBI dépend en effet princi-
palement de la vascularisation, qui est généralement accrue dans les tissus tumoraux. Le
complexe traverse les membranes cellulaires grâce au gradient de potentiel transmembranaire
et s’accumule ensuite dans les mitochondries dont la concentration est également plus élevée
dans les tumeurs en raison de leur plus grande activité métabolique. Le 99mTc-MIBI est
utilisé pour guider la chirurgie des tumeurs cérébrales [Bhanot et al., 2007], des glandes
parathyroïdiennes [Ubhi et al., 1984; Martinez et al., 1995] ou les tumeurs du sein [Duarte
et al., 2006]. Le 201Tl possède des applications similaires, mais n’est utilisé qu’en recherche
clinique [Serrano et al., 2008].
L’octréotide, associé à l’111In (111In-pentetreotide : Octreoscan©) ou au 68Ga (sous
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forme de 68Ga-DOTATATE et 68Ga-DOTATOC), est un analogue de la somatostatine, une
hormone inhibitrice. Ce traceur est couramment utilisé pour l’imagerie des tumeurs neu-
roendocrines (cancer medullaire de la thyroïde, phéochromocytome), de certaines tumeurs
du système digestif ou des méningiomes qui surexpriment les récepteurs à la somatostatine.
Plusieurs applications pour la chirurgie radio-guidée de ce type de tumeurs ont également
été rapportées [Adams and Baum, 2000; Gay et al., 2005; Kaemmerer et al., 2012].
Le 18F-FluoroDésoxyGlucose, un analogue du glucose dans lequel on a remplacé
un groupement hydroxyle par un atome de 18F, permet d’observer le métabolisme glucidique.
Cette molécule passe en effet la membrane cellulaire via des canaux spécifiques au glucose
(GLUTs), mais l’atome de fluor ne permet pas à la molécule de subir tout le processus d’assi-
milation du glucose : après sa phosphorylation par l’enzyme hexokynase, il est transformé
en fluorodésoxyglucose-6-phosphate qui reste bloqué dans la cellule. L’activité s’accumule
donc principalement dans les cellules ayant une forte consommation de sucre ce qui est le
cas de la plupart des cellules tumorales. Le 18F-FDG est le premier radiotraceur TEP à
avoir reçu une autorisation de mise sur le marché (AMM) en 1998 et est le traceur le plus
couramment utilisé pour le dépistage et le suivi thérapeutique des tumeurs cancéreuses. De
manière plus récente, le 18F-FDG est également utilisé pour guider la chirurgie des tumeurs
du sein [Hall et al., 2007], des mélanomes [Essner et al., 2001; Gulec et al., 2006] ou encore
les cancers colorectaux [Desai et al., 2000; Sarikaya et al., 2007]. Son principale inconvé-
nient pour la détection per-opératoire est sa non-spécificité qui génère un bruit de fond de
détection important. Il est de plus difficilement utilisable pour les organes ayant une consom-
mation permanente de sucre tel que le cerveau ou le cœur, ceux participant à son élimination
(rein, vessie) ou pour les tumeurs à croissance lente qui consomment peu de glucose (prostate).
Parmi les traceurs métaboliques utilisés en per-opératoire, nous pouvons également
citer les diphosphonates HMDP (hydroxyméthylène disphonate) ou MDP (méthylène
disphonate) marqués au 99mTc qui ciblent l’activité ostéotrope. Ces traceurs sont notamment
utilisés pour la chirurgie des tumeurs ou des métastases osseuses, comme les ostéomes
osteoides [Colton and Hardy, 1983]. Le MIBG (méta-iodo benzyl guanidine), marqué à l’131I
ou l’123I, est un analogue physiologique de la guanéthidine et se fixe dans les tissus capables de
recapter les catécholamines, comme la norépinéphrine. Il est utilisé pour détecter et controler
l’exérèse de tumeurs neuro-endocrines, comme le phéochromocytome et le neuroblastome
[Martelli et al., 1998].
Enfin, d’autres traceurs ont également un potentiel intéressant même s’ils n’ont pas
encore été utilisés pour le radioguidage. La 11C-choline ou 18F-choline est un analogue de
la choline, un précurseur de la biosynthèse des phospholipides de la membrane cellulaire. Elle
est donc utilisée comme traceur de la surproduction de phospholipides membranaires dans les
cellules cancéreuses. Ce traceur est particulièrement indiqué pour les cancers présentant une
consommation de glucose faible et pour lesquels le 18F-FDG est peu performant. L’entreprise
IASON a obtenu l’AMM pour leur IASOCholine en 2010 afin de réaliser l’imagerie du cancer
de la prostate et la recherche de carcinomes hepatocellulaires. La 18F-DOPA (18F-fluoro-
L-phenylalamine) est un traceur du transport de la dopamine, un neurotransmetteur qui
joue un rôle prépondérant dans les circuits de modulation des sorties motrices et psychique.
La 18F-DOPA a donc d’abord été utilisée pour détecter la dégénérescence de neurones
dopaminergiques de la substance noire dans le cadre de la maladie de Parkinson. Elle est
également indiquée pour le diagnostic de tumeurs endocrines du système nerveux central
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ou le contrôle de récidive de tumeurs cérébrales primitives ou de la thyroïde. Pour finir, le
18F-Fluorure de sodium a une très forte capacité de fixation dans les os et est donc utilisé
pour observer l’ostéogenèse. Il a reçu une AMM en 2008. Son utilisation est indiquée pour la
détection de métastases osseuses et le diagnostic de différentes affections des os.
1.3.1.3 Les traceurs à base d’anticorps monoclonaux
Une troisième voie explorée en imagerie (et en thérapie) pour le radiomarquage des
cellules cancéreuses est celle des anticorps monoclonaux. Les anticorps sont des molécules
produites par les lymphocytes B capables de se fixer à un antigène pour le neutraliser. Dans le
cas des tumeurs, ces antigènes (toxine, marqueur membranaire) sont généralement exprimés
à la surface des cellules cancéreuses. La production des anticorps a d’abord été réalisée sur
des modèles murins, mais le développement par certains patients de syndromes immunitaires
Human Anti-Mouse Antibody (HAMA) a poussé les chercheurs à développer des anticorps
chimériques (partie constante humaine et partie variable murine), puis purement humains.
Parmi les antigènes actuellement ciblés en routine clinique par des anticorps, on peut citer la
TAG-72 (Tumor Associated Glycoprotein 72) et le CEA (CarninoEmbryonic Antigen) pour
les cancers colorectaux ou ovariens, l’EGP (Epithéliale GlycoProteine) pour les cancers du
poumon, ou encore le PSMA (Prostate-Specific Membrane Antigen) pour les cancers de la
prostate. Les principaux essais de chirurgie radioguidée à l’aide d’anticorps ont été réalisés
sur des cancers colorectaux [Mayer et al., 2000; Cohen et al., 1991], du sein [Nieroda et al.,
1989] ou des reins [Strong et al., 2008].
Le principal inconvénient de cette approche immunologique est que le temps après
l’injection du traceur pour obtenir le meilleur rapport de fixation entre les tissus tumoraux et
les tissus sains est relativement long (quelques jours à quelques semaines). Les radionucléides
couplés aux anticorps (123I, 131I, 111In) ont donc généralement une demi-vie plus longue que
ceux classiquement utilisés en diagnostic. Pour réduire l’irradiation du patient, des méthodes
de préciblage ont été envisagées. Le traceur est injecté en deux parties avec des vitesses de
fixation différentes. La première, qui se fixe sur l’antigène, a une vitesse lente. La seconde,
qui contient le radionucléide, est injectée plus tard et se fixe rapidement sur la première
partie [Boswell and Brechbiel, 2007].
1.3.2 Les systèmes de détection per-opératoire
Après l’injection du radiotraceur (généralement plusieurs heures avant l’opération pour
minimiser la fixation non-spécifique), le chirurgien utilise un système de détection miniaturisé
radio-sensible pour localiser les lésions tumorales radiomarquées. La détection radioguidée
est généralement décomposée en trois étapes. Le chirurgien parcourt tout d’abord le champ
opératoire avec le détecteur avant et après l’incision afin de localiser les points de fixation du
traceur. L’excision des tissus est ensuite réalisée en contrôlant les marges de résection par
la mesure des pièces extraites. La qualité de l’exérèse est enfin vérifiée à partir de l’analyse
de l’activité résiduelle dans la plaie opératoire. Compte tenu de la grande diversité des
procédures chirurgicales et des radiotraceurs disponibles, différents types de sondes ont été
conçues pour détecter les rayonnements γ ou les particules β+ émis par les radiotraceurs. La
détection des positons peut être directe ou indirecte, via la détection de la lumière Tcherenkov
émise par les particules lors de leur traversée dans les tissus.
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1.3.2.1 Les critères de performance
Plusieurs critères peuvent être définis pour quantifier les performances des détecteurs
per-opératoires. L’optimisation de ces performances imposent souvent un compromis sur la
géométrie du détecteur.
La sélectivité spatiale représente le volume de tissus observable par la sonde. Elle
est définie par l’angle d’acceptance des rayons à l’entrée du détecteur, mais aussi par le
parcours moyen du rayonnement ou de la particule dans la matière. Ainsi, les détecteurs de
rayonnement γ sont capables d’observer un signal provenant de tissus placés en profondeur (la
longueur d’atténuation de l’eau à 140 keV est de 6,5cm), mais sont donc aussi théoriquement
sensibles au bruit de fond produit par des zones de fixation non spécifique du traceur. A
l’inverse, les positons ayant un parcours beaucoup plus faible dans les tissus (de l’ordre du
mm pour le 18F), ne sont adaptés qu’à une détection de surface. La détection β interdit donc
la localisation de tissus tumoraux situés en profondeur, mais permet de s’affranchir en partie
du bruit de fond biologique, et donc d’améliorer le rapport signal sur bruit de détection.
La sensibilité représente la capacité à détecter un certain type de rayonnement inci-
dent (γ ou β) pour une gamme d’énergie donnée. On l’exprime en général en nombre de coups
détectés par seconde et par MBq d’activité de la source (cps/MBq). Elle dépend de l’efficacité
de détection du détecteur et de sa géométrie qui définit en partie l’angle solide d’acceptance
entre le détecteur et la source radioactive. Cet angle solide, qui varie comme l’inverse de la
distance au carré entre la sonde et la source est le principal facteur limitant la sensibilité
des sondes de comptage γ pour la localisation de lésions situées en profondeur (cf. §1.3.2.3).
De manière plus générale, la sensibilité des systèmes de détection γ dépend fortement du
dispositif de collimation utilisé pour sélectionner angulairement les rayonnements émis par les
tissus. La sensibilité des sondes positon est, par contre, conditionnée par la forte absorption
des particules β dans les tissus lorsque la source est éloignée du détecteur.
La résolution énergétique définit l’aptitude du détecteur à discriminer les énergies
de deux rayonnements incidents lorsque celles-ci sont proches. Elle est principalement dépen-
dante du nombre de porteurs d’information (photons et/ou paires électron-trou) générées
dans le détecteur pour une énergie déposée donnée. La résolution énergétique est un critère
important pour les détecteurs de rayonnements γ. Une bonne résolution énergétique permet
de discriminer efficacement les évènements ayant subi une absorption totale dans le détecteur
de ceux ayant préalablement diffusé dans les tissus (principalement par effet Compton pour
les énergies qui nous intéressent) qui dégradent le contraste des images.
La résolution spatiale traduit la capacité du détecteur à discriminer deux points
sources de rayonnement proches. On l’exprime en général par la largeur à mi-hauteur de
l’image d’une source ponctuelle (réponse impulsionnelle). Dans le cas d’une sonde de comp-
tage γ, cette résolution correspond à la sélectivité spatiale latérale.
La sensibilité est un paramètre critique en imagerie per-opératoire puisqu’elle va définir
directement la détectabilité des lésions tumorales et la durée du processsus de recherche de
ces lésions. La détection per-opératoire de petites tumeurs est aussi fortement dépendante de
la capacité de la sonde à rejeter le bruit de fond de radiation lié à la fixation non-spécifique
du radiotraceur. Pour les systèmes de détection γ, cette capacité de réjection peut être
optimisée en améliorant le dispositif de collimation ou la résolution énergétique. Dans le cas
de la détection positon, le bruit de fond provient des γ de haute-énergie (511 keV) issus de
l’annihilation des positons dans les tissus. Sa réjection impose la mise en place d’un dispositif
26 L’imagerie per-opératoire pour l’assistance à la chirurgie des tumeurs
actif de discrimination (cf. §1.3.2.4.2). Au delà des performances de détection, la taille, la
maniabilité et l’ergonomie de la sonde per-opératoire sont également des caractéristiques
essentielles pour faciliter l’exploration de la plaie chirurgicale et pour réduire au maximum la
distance entre le détecteur et les tissus analysés, afin d’améliorer la sensibilité et la résolution
spatiale de la procédure de recherche des lésions tumorales.
1.3.2.2 L’imagerie Tcherenkov
L’imagerie Tcherenkov est une technique récemment introduite pour observer la distri-
bution d’un radiotraceur dans l’organisme [Robertson et al., 2009]. Elle consiste à détecter, à
l’aide de dispositifs optiques standards, les photons émis via l’effet Tcherenkov-Vavilov par
des particules chargées lorsqu’elles traversent les tissus. Dans leur article, Robertson et al.
montrent que les radio-éléments émetteurs β+ utilisés en imagerie TEP (18F notamment)
émettent des particules suffisamment énergétiques pour générer un rayonnement Tcherenkov
et que celui-ci est exploitable pour l’imagerie in vivo. L’énergie minimale pour qu’une particule
β produise un rayonnement Tcherenkov dans les tissus (indice de réfraction comprise entre
1,36 et 1,45) est en effet de 260 keV. La quantité moyenne de lumière Tcherenkov émise par
une source de 18F dans de l’eau est de 3 photons par désintégration β+ avec une distribution
des photons en fonction de leur longueur d’onde qui est inversement proportionnelle à celle-ci
[Ross, 1969].
Depuis cette découverte en 2009, plusieurs systèmes d’imagerie planaire ou tomogra-
phique précliniques basés sur la mesure de la lumière Tcherenkov ont été développés [Spinelli
et al., 2011; Li, Mitchell and Cherry, 2010] (fig. 1.8). L’évaluation de cette nouvelle modalité
est également à l’étude pour le suivi thérapeutique en radiothérapie interne [Xu et al., 2012]
ou pour guider la chirurgie des tumeurs [Kothapalli et al., 2012; Liu et al., 2012; Holland et al.,
Figure 1.8 – Images d’une souris après injection de 350 µCi de 18F-FDG, réalisée avec un microCT
fusionné à une image Tcherenkov (gauche) et avec un microPET/CT (droite) [Li, Mitchell and
Cherry, 2010]. On observe une excellente corrélation des signaux Tcherenkov et γ issus du cœur et
de la vessie.
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2011]. Dans ce contexte, l’imagerie Tcherenkov présente plusieurs avantages intrinsèques aux
systèmes de détection optiques per-opératoire (relative simplicité de mise en œuvre, résolution
spatiale, faible coût) tout en s’affranchissant des limites imposées dans le cas de l’imagerie
de fluorescence par le nombre très restreint de traceurs. Les caractéristiques physiques du
rayonnement Tcherenkov imposent toutefois plusieurs contraintes de détection. Le faible
nombre de photons créés impose tout d’abord d’utiliser un système extrêmement sensible et
une activité dans les tissus tumoraux importante. Dans leur preuve de concept d’une sonde
endoscopique basée sur un modèle tumoral murin, Liu et al. estiment la sensibilité de leur
système à 45 kBq/300 µL [Liu et al., 2012] ce qui, ramené à l’imagerie d’une tumeur de
l’oropharynx de 300 µg, nécessiterait l’injection de 2,1 GBq de 18F-FDG chez un patient de
70 kg, soit 5 à 10 fois l’activité injectée pour un examen TEP standard. D’autre part, la
distribution spectrale du rayonnement Tcherenkov étant inversement proportionnelle à la
longueur d’onde, la majeure partie des photons émis se situe dans la gamme de l’ultra-violet
et du bleu, très rapidement absorbée par les tissus (coefficient d’absorption d’environ 0,5 et
2 mm−1 pour la matière grise et le coeur respectivement). Le signal provient donc essentiel-
lement de tissus superficiels. L’observation de tissus situés en profondeur ne peut se faire
qu’avec les photons de plus grande longueur d’onde (du vert au proche infrarouge) qui sont
beaucoup moins nombreux et subissent une plus forte diffusion par les tissus, ce qui dégrade
la résolution spatiale.
1.3.2.3 Les détecteurs γ per-opératoires
Les détecteurs γ, et principalement les sondes de comptage, sont les seuls radio-
détecteurs à être utilisés en routine dans un contexte per-opératoire depuis une vingtaine
d’année. Ils sont conçus pour la détection de rayonnements de moyenne énergie allant de 20
à 360 keV correspondant aux radiotraceurs TEMP ou pour des γ de 511 keV associés aux
radiotraceurs TEP. On distingue deux types de détecteurs, les compteurs et les imageurs.
1.3.2.3.1 Les compteurs de radioactivité gamma
Les compteurs sont des sondes monopixel compactes. Différentes formes sont proposées
par les fabricants en fonction de l’application clinique visée (fig. 1.9). La plupart ont la
forme et les dimensions d’un stylo, coudé ou non, ce qui les rend pratiques à utiliser dans un
cadre per-opératoire. A l’opposé, les sondes destinées à être utilisées en cœlioscopie ou en
laparoscopie sont équipées d’une longue tige d’environ 30 cm pouvant être insérée dans un
trocart. Tous ces compteurs donnent accès en temps réel à l’intégrale du nombre d’événements
ayant interagi dans le détecteur. Le taux de comptage, en plus d’être affiché sur un écran,
est converti en signal sonore, ce qui permet au chirurgien de rechercher les foyers cancéreux
sans quitter des yeux la plaie opératoire. Une liste non exhaustive des sondes de comptage γ
actuellement commercialisées est présentée dans le tableau 1.3.
a) La conception des sondes de comptage
Les sondes de comptage sont constituées d’une tête de détection élaborée autour d’un
détecteur à scintillation ou d’un semi-conducteur entouré d’un blindage latéral qui élimine
les rayonnements provenant des cotés de la sonde [Zanzonico and Heller, 2000; Mariani et al.,















NeoProbe 2000 27-364 CdZnTe ø14 3000 15 à 1cm 7
CarolIRES 27-364 YAP(Ce) ø10 13500 8.5-13.7 56
C-Track 27-364 CdZnTe ø11 28000 (aucontact) 18 à 1cm 21
Navigator
GPS 37-364 CdTe ø14 13 21
Europrobe
CdTe 20-364 CdTe ø11 3200 15 à 1cm 12
Europrobe CsI 110-1000 CsI(Tl) ø16 4500 21 à 1cm 29
High energy
PET Probe 511 NaI ø12 39000 8
CXS-OP-SZ 140-522 CsI+PIN ø15 20000 (aucontact) 17 à 1cm 16
Tableau 1.3 – Caractéristiques et performances de différentes sondes de comptage γ.
2008]. La sélectivité spatiale latérale des sondes, directement reliée à leur résolution, est
également renforcée par l’ajout d’un collimateur à l’extrémité du détecteur qui permet de
sélectionner la direction des rayonnements incidents. La taille de l’ouverture et sa distance
au détecteur définissent le cône d’acceptance. L’amélioration de la sélectivité spatiale latérale
permet de réduire la contribution du bruit de fond de radiation provenant de sites de fixation
non-spécifiques du traceur situés en dehors de la zone d’analyse. Cette réjection est complétée
par l’utilisation d’une discrimination en énergie des événements Compton ayant diffusé
dans les tissus, dont l’efficacité dépend de la résolution énergétique du détecteur utilisé.
Le collimateur est généralement amovible et sa géométrie peut être adaptée à la situation
chirurgicale. Le choix résulte alors d’un compromis entre la sélectivité spatiale et la sensibilité.
On recherchera ainsi une grande sélectivité lorsque l’on veut distinguer des structures fines.
A l’opposé, le collimateur sera retiré pour scanner rapidement une grande surface d’analyse.
La sonde de comptage CarolIRes propose même un collimateur rétractable, qui permet de
moduler les performances de la sonde sans retirer le collimateur [Mathelin et al., 2006a]. La
géométrie du collimateur et du blindage latéral doit également être adaptée à l’énergie du
rayonnement détecté. Les sondes dédiées à la détection des rayonnements gamma de 511 keV
émis par les traceurs TEP sont ainsi équipées d’un blindage plus épais qui augmente leur
encombrement et leur poids (fig. 1.9).
Plusieurs technologies sont disponibles pour le dispositif de détection. La première
est basée sur la détection directe des rayons à l’aide de semi-conducteurs fonctionnant à
température ambiante comme le CdTe ou le CdZnTe. Ces matériaux ont une forte densité et
un numéro atomique relativement élevé (Cd =48, Te = 52, Zn =30), ce qui permet d’absorber
efficacement par effet photoélectrique des photons γ de moyenne énergie. Le photoélectron
créé par l’interaction avec le rayonnement dans la zone de charge d’espace va ioniser les atomes
du cristal créant des paires électron-trou qui vont dériver vers l’anode (pour les électrons) et
la cathode (pour les trous) sous l’action d’un champ électrique. Le gap d’énergie entre la zone
de valence et la zone de conduction étant seulement de 1,6 eV et 1,44 eV pour le CdZnTe et le
CdTe, un grand nombre d’électrons est créé à chaque interaction, offrant ainsi une excellente
résolution énergétique (environ 5% à 140 keV). Le principal inconvénient de ces détecteurs est
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Figure 1.9 – Sondes de comptage gamma (A) sonde ø12 (B) sonde ø12 coudée (C) sonde ø14
haute énergie (D) version laparoscopique (IntraMédical Imaging, Hawthorne, Californie)
la difficulté de faire croître une épaisseur de cristal de pureté satisfaisante supérieure à 5 mm.
Au delà, le grand nombre d’impuretés capture une partie des charges créées et génère un
courant de fuite trop important face au signal, ce qui dégrade les qualités spectroscopiques
du détecteur [McGregor, 2012]. La sensibilité de ces semi-conducteurs est donc inférieure à
celle des détecteurs à scintillation pour des rayonnements d’énergie supérieure à 200 keV et
leur utilisation est ainsi limitée au développement de sondes dédiées aux radiotraceurs TEMP
émettant autour de 140 keV. La seconde technique de détection est la mesure indirecte. Elle
consiste à utiliser un matériau scintillant inorganique sous forme de monocristaux comme le
NaI(Tl) ou le CsI(Tl), qui sont des cristaux denses à numéro atomique élevé (3,67 g.cm−3
et 4,51 g.cm−3). Ces scintillateurs offrent un bon compromis entre le pouvoir d’absorption
par effet photoélectrique et le rendement lumineux. L’interaction d’un photon dans le cristal
fonctionne de la même manière que pour les détecteurs à semi-conducteur à la différence
qu’en l’absence de champ électrique, les paires électron-trou créées sont réabsorbées. Cette
réabsorption excite le cristal qui retourne à son état de base en émettant des photons de
scintillation. On obtient ainsi un nombre de photons proportionnel à l’énergie déposée par le
rayonnement γ incident. Ces photons sont alors détectés par un photodétecteur, comme un
tube photomultiplicateur ou un détecteur silicium. Le rendement lumineux des scintillateurs
inorganiques est de l’ordre de quelques dizaines de photons par keV (38 et 54 photons/keV
pour le NaI(Tl) et le CsI(Tl), respectivement). Le rendement quantique des tubes photo-
multiplicateurs à 450 nm étant d’environ 30% et celui des photodiodes classiques (PIN ou
APD) d’environ 60-90%, il en résulte un nombre d’électrons créés très inférieur à ce qui est
produit dans les détecteurs à semi-conducteur. Les détecteurs à scintillation offrent donc
une résolution énergétique dégradée par rapport à ceux-ci (environ 20% à 140 keV). En
revanche, les cristaux de scintillateurs inorganiques étant plus simple à faire croître, il est
possible d’ajuster leur épaisseur afin d’obtenir une excellente efficacité de détection sur toute
la gamme d’énergie des rayonnements utilisés en médecine nucléaire (supérieure à 92% à
140 keV pour un scintillateur en NaI(Tl) de 1 cm). L’augmentation de l’épaisseur du cristal
se fait toutefois au détriment de l’encombrement de la sonde qui est généralement plus
importante que pour les détecteurs à semi-conducteur. Les sondes à scintillation sont donc
préférentiellement utilisées pour détecter des rayonnements de haute énergie, comme les
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gammas de 511 keV émis par les traceurs TEP. Dans ce cas, pour diminuer l’encombrement,
on peut avoir recourt à l’utilisation de scintillateurs plus denses tels que le YAP(Ce) ou le
GSO(Ce) (5,37 g.cm−3 et 6.7 g.cm−3 respectivement).
b) Les applications chirurgicales des sondes de comptage γ
Les protocoles de chirurgie radio-guidée des cancers utilisant des sondes gamma per-
opératoire sont aujourd’hui principalement dédiés à la biopsie du ganglion sentinelle, mais
ont également prouvé leur utilité pour la localisation et l’excision des tumeurs.
La biopsie du ganglion sentinelle
Les cancers de nombreux organes disséminent leurs métastases via le réseau lym-
phatique. Contrôler l’envahissement des ganglions drainant la tumeur est donc un facteur
diagnostic et pronostic important puisqu’il permet de déterminer le stade d’évolution de la
maladie et de définir la stratégie thérapeutique la mieux adaptée. La première procédure
mise en œuvre pour accéder à cette stadification consistait à réaliser un curage systématique
de l’ensemble des ganglions de la chaîne lymphatique afin de les soumettre à une analyse
anatomopatholgique. Cette procédure peut cependant s’avérer lourde et source de morbidité
post-opératoire (œdème, infection...). En 1977, Cabanas et al. montre que dans le cas de
tumeurs de la verge, la dissémination métastatique ganglionnaire se fait par étapes, les
cellules cancéreuses envahissant les ganglions de la chaine les uns après les autres [Cabanas,
1977]. Il conclut ainsi que l’analyse histologique du premier relais ganglionnaire, dit sentinelle,
suffit pour prédire l’envahissement tumoral et établir le stade d’évolution de la maladie. De
plus, le nombre restreint de ganglions ponctionnés (souvent deux ou trois) permet de réaliser
un examen anatomo-pathologique plus approfondi des pièces extraites [Civantos et al., 2003a].
La biopsie du ganglion sentinelle permet donc d’obtenir une meilleure information sur la
stadification du cancer qu’avec un curage extensif tout en minimisant le geste chirurgical
et les séquelles de l’opération. Le curage ganglionnaire total n’est alors réalisé qu’en cas
d’envahissement avéré afin de contrôler la diffusion de métastases supplémentaires.
Le succès du protocole du ganglion sentinelle repose sur la localisation précise du
premier ganglion de la chaine lymphatique drainant la tumeur. La première utilisation d’un
marquage radioactif et d’une sonde de comptage γ pour guider la détection per-opératoire
de ce ganglion a été rapportée simultanément en 1993 par Krag et al. et Alex et al. dans
le cadre du cancer du sein et du mélanome malin [Krag et al., 1993; Alex et al., 1993]. La
procédure qui offre aujourd’hui la meilleure efficacité de détection du ganglion sentinelle se
base sur l’utilisation conjointe de bleu de méthylène et d’un radiotraceur colloïdale marqué
au 99mTc. Ces deux substances non-spécifiques sont injectées à proximité de la tumeur et
diffusent vers les ganglions lymphatiques. Après une lymphoscintigraphie pré-opératoire qui
permet à la fois de vérifier ce drainage et de prélocaliser les ganglions, le chirurgien recherche
les ganglions en bloc opératoire en se guidant visuellement à l’aide de la coloration et de
la sonde γ, notamment pour les ganglions situés en profondeur. L’utilisation conjointe des
méthodes colorimétrique et radio-isotopique permet d’atteindre, dans le cadre du traitement
de mélanomes, un taux de détection de 99,1% [Morton et al., 1999].
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La biopsie du ganglion sentinelle est le principal protocole de chirurgie radio-guidée.
Elle s’est principalement développée pour le traitement des cancers du sein et du mélanome
malin car ces pathologies présentent peu de ganglions métastasés et qu’un curage total
de la chaine lymphatique n’augmente pas significativement le taux de survie des patients
[Veronesi et al., 1977]. Cette procédure est aujourd’hui utilisée en routine clinique à travers
le monde et est devenue la référence pour la stadification de l’envahissement ganglionnaire
des mélanomes et des cancers du sein [Hansen et al., 2002]. D’autres cancers dont le drainage
lymphatique est principalement superficiel sont également progressivement investigués. Cette
technique montre ainsi de bon résultats pour le cancer de la vulve, du col de l’utérus ou
de la prostate, pour lesquels des taux d’identification respectifs du ganglion sentinelle de
[93%-100%], [80%-100%] et [90%-100%] sont rapportés [Povoski et al., 2009]. Pour les cancers
de l’œsophage ou de la glande parotide, les résultats sont beaucoup moins probants en raison
notamment d’un nombre important de faux négatifs lié au passage direct de métastases de la
tumeur primitive au second relais ganglionnaire ("skips métastases"). Enfin, la technique peut
être complexe à mettre en œuvre pour certaines pathologies, comme les cancers de la thyroïde,
de la bouche ou de l’utérus, pour lesquelles les chaines ganglionnaires sont difficiles d’accès,
placées en profondeur dans les tissus ou trop proches du site d’injection [Rettenbacher et al.,
2000; Kovács et al., 2005; Levenback et al., 2009].
Le repérage et la délimitation des tumeurs lors de l’exérèse
Le concept de la détection per-opératoire de tumeurs avec une sonde γ a été introduit
par le neurochirurgien Wiliam Sweet en 1951 [Sweet, 1951]. Cinq ans plus tard, C. Harris
utilise pour la première fois un radiotraceur γ, l’131I, pour détecter des résidus tumoraux
de la thyroïde à l’aide d’une sonde élaborée autour d’un scintillateur de CsI(Tl) [Harris
et al., 1956]. Le développement accéléré de radiotraceurs pour la TEMP à partir des années
70 a ensuite ouvert la voie à de nombreuses applications de radio-guidage. Ainsi, dans les
années 80, le diphosphonate marqué au 99mTc est utilisé pour la détection des ostéomes
osteoïdes pediatriques [Ghelman et al., 1981]. Ces études ont montré que dans le cas d’un
ostéome ostéoïde profondément enfoui dans le tissu calcifié, la sonde de comptage permettait
un repérage précis des contours de la lésion et donc de limiter les pertes de substance
osseuse saine [Pratali et al., 2009]. C’est également à cette époque que les premiers essais de
traitement de l’hyperparathyroïdie eurent lieu grâce au 201Tl-Cl [Ubhi et al., 1984]. Cette
pathologie n’est pas systématiquement liée à un cancer, mais l’hyperactivité de la glande la
rend facile à marquer, ce qui en fait une des principales applications de la chirurgie radiogui-
dée. Cette procédure utilise aujourd’hui du 99mTc-MIBI et a pour objectif, comme pour le
protocole du ganglion sentinelle, de minimiser le geste chirurgical en excisant uniquement
les glandes parathyroïdiennes hyperactives, plutôt qu’une excision complète de toutes les
glandes [Grassetto et al., 2013].
De manière générale, l’intérêt des techniques de détection per-opératoire pour la chi-
rurgie radio-guidée des tumeurs est particulièrement mis en évidence dans le cas de petites
tumeurs occultes, c’est à dire difficiles à observer visuellement ou par palpation, pour des
localisations ectopiques, qui rendent ces tumeurs difficiles à atteindre, ou dans le cas de
reprises chirurgicales. La chirurgie radioguidée des cancers de la thyroïde (différenciés et
médullaires) est aussi utilisée à la fois pour guider l’exérèse à l’aide de l’131I [Rubello et al.,
2007] ou pour localiser des récidives dans le cas de reprises chirurgicales grâce au 99mTc-MIBI
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[Uğur et al., 1996], 99mTc-(V)-DMSA [Alam et al., 1998] ou encore au 18F-FDG [Kraeber-
Bodéré et al., 2005]. Les sondes de comptage γ sont également utilisées pour contrôler
les marges de résection de tumeurs cérébrales, comme les gliomes de haut-grade marqués
au 99mTc-MIBI ou au 201Tl [Bhanot et al., 2007; Serrano et al., 2008] ou les méningiomes
marqués au 111In-DTPA-pentetreotide [Dammers et al., 2009]. D’autres études proposent
encore le repérage per-opératoire de certaines tumeurs solides extra-crâniennes, comme le
neuroblastome [Martelli et al., 1998], ou le phéochromocytome à l’aide du MIBG marqué à
l’125I [Ricard et al., 1993]. Enfin, le protocole ROLL (Radioguided Occult Lesion Localization)
est un protocole destiné à la localisation des tumeurs infracliniques (non-palpables) du sein.
Il consiste à marquer au 99mTc la tumeur sous contrôle échographique avant l’opération, afin
d’aider le chirurgien à la repérer lors de l’exérèse [Luini et al., 1998]. Dans ce cadre, il a été
montré que le radio-guidage permet de réduire le nombre de ré-interventions par rapport à
la technique traditionnelle du harpon [Lovrics et al., 2011].
Parallèlement à l’utilisation per-opératoire de traceurs TEMP, de plus en plus d’études
se penchent sur l’utilisation de traceurs TEP et en particulier le 18F-FDG dont la fixation
métabolique non-spécifique peut être appliquée à la localisation de différents types de tumeurs
[Schillaci, 2005]. Des études de faisabilité ont ainsi été réalisées par Piert [Piert et al., 2007,
2008] et Gulec [Gulec et al., 2006, 2007] pour la détection à l’aide de sondes de comptage
dédiées aux γ de 511 keV de tumeurs situées dans des endroits variés (poumons, ovaires,
système digestif, sein, tête et cou, thyroïde, mélanomes, et pour de nombreux lymphomes).
Ces études soulignent l’intérêt de pouvoir coupler la détection per-opératoire à une image
TEP réalisée avant l’opération. Les sondes de comptage sont alors utilisées pour confir-
mer la localisation et l’excision des sites tumoraux repérés préalablement et permettent
de plus, grâce à leur maniabilité et leur résolution supérieure au TEP, de guider le chi-
rurgien vers des tumeurs ou des lymphomes occultes ou situés dans des endroits difficiles
d’accès. Cette association donne principalement de bons résultats pour la localisation de
petits foyers tumoraux (métastases occultes) et dans le cas de récidives de tumeurs avides
en glucose, tels que les mélanomes [Povoski et al., 2008], les cancers colorectaux de l’ab-
domen et du pelvis [Sarikaya, 2007], les cancers de l’ovaire [Cohn et al., 2008; Barranger
et al., 2005], les cancers du sein [Hall et al., 2007] ou encore les mélanomes[Franc et al.,
2005]. Dans leurs études, Povoski et Cohn proposent en plus un dernier contrôle des berges
tumorales sur les pièces extraites grâce à une image post-opératoire réalisée sur un TEP dédié.
Les protocoles de radio-guidage utilisant des sondes de comptage γ sont donc bien
implantés en chirurgie pour différentes pathologies cancéreuses et leur potentiel de développe-
ment reste important grâce à l’apport régulier de nouveaux radiotraceurs. Le radio-guidage
permet de diminuer le caractère invasif de certains gestes opératoires et apporte une aide
importante au chirurgien pour localiser des tumeurs occultes ou situées dans des zones
difficiles d’accès. La principale limite des sondes de comptage γ est leur faible sélectivité
spatiale due au parcours important des rayonnements γ dans les tissus (libre parcours moyen
de 4 cm et 24 cm pour des gammas de 140 keV et 511 keV). Ces sondes sont donc très sensibles
à la présence de zones d’accumulation non-spécifiques du radiotraceur placées en profondeur,
qui peuvent interférer avec la détection de petites lésions tumorales. C’est le cas lorsque la
zone observée se trouve à proximité d’un organe présentant une forte fixation non-spécifique
du traceur, ou lorsque le rapport de fixation tumeur sur tissus sains est faible. La distribution
spatiale de ce bruit de fond étant généralement inhomogène, l’efficacité de la localisation est
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également très dépendante du positionnement de la sonde par rapport aux tissus (inclinaison,
distance). Pour dépasser ces limites et renforcer l’efficacité des protocoles de radio-guidage,
une alternative consiste à développer des imageurs γ miniaturisés, qui permettent d’accéder
à la distribution en deux dimensions du radiotraceur et donc de discriminer spatialement
le signal du bruit de fond. Ces systèmes d’imagerie dédiés sont donc très attractifs pour
améliorer le rapport signal-sur-bruit du processus de détection qui est le paramètre critique
de la chirurgie radio-guidée.
1.3.2.3.2 Les imageurs γ
Les γ-caméra miniaturisées dédiées à la chirurgie radio-guidée sont développées depuis
une vingtaine d’années comme des outils complémentaires aux sondes de comptage. Leur
développement en constante accélération a notamment profité des nombreuses évolutions
technologiques apparues sur les photodétecteurs [Tsuchimochi and Hayama, 2013]. Ces
dispositifs atteignent aujourd’hui une maturité instrumentale et plusieurs systèmes, dont le
tableau 1.4 dresse une liste non exhaustive, sont actuellement commercialisés. Contrairement
aux compteurs de radioactivité, l’intérêt clinique des γ-caméras per-opératoires est par contre
toujours en cours de validation.
a) La conception des mini-imageurs γ
Les gamma-caméra miniaturisées sont généralement basées sur un schéma de détection
basique introduit dès 1951 par Anger et identique à celui utilisé pour les γ-caméras grand
champ dédiées au diagnostic [Anger, 1958]. Le principe de détection associe un collimateur
et un détecteur à localisation qui donne accès à la position d’interaction du rayonnement γ
incident. La différence par rapport aux gamma-caméras conventionnelles réside évidemment
dans la taille et l’ergonomie du système de localisation qui doivent permettre de positionner
l’imageur au plus près des tissus opérés. Le champ de vue des γ-caméras per-opératoires
actuellement disponibles varie ainsi de 20 à 100 cm2 pour un poids n’excédant pas 4 kg. Ces
systèmes portables peuvent être manipulés directement par le chirurgien ou déplacés via un
bras mécanique.
Comme pour les sondes de comptage, les γ-caméras sont équipées d’un blindage et d’un
système de collimation. Le choix du collimateur est une étape cruciale car il définit en grande
partie les performances d’imagerie de la caméra (résolution spatiale et sensibilité) et influence
également son poids, sa taille et donc sa maniabilité. On distingue deux principaux types de
collimateurs : le collimateur à trous parallèles et le sténopé. Le collimateur multi-canaux à
trous parallèles est une plaque de plomb ou de tungstène percée de trous perpendiculaires à
la surface du détecteur. Ce collimateur réalise une projection planaire avec un grossissement
1 :1 de la distribution spatiale du radiotraceur sur le détecteur. Le diamètre et la longueur des
trous déterminent l’angle d’acceptance des rayons incidents. L’épaisseur minimale des parois
séparant les trous, les septas, étant fixe, plus les trous sont fins, plus la résolution est bonne,
mais plus la sensibilité se dégrade. Le collimateur sténopé (pinhole) est constitué d’une
plaque percée d’un simple trou, fonctionnant comme l’ancêtre des objectifs photographiques
du même nom. L’image de la distribution du radiotraceur est projetée à l’envers à travers le
trou sur le détecteur. La sensibilité augmente avec la taille du trou tandis que la résolution
34 L’imagerie per-opératoire pour l’assistance à la chirurgie des tumeurs
Figure 1.10 – Différents systèmes d’imagerie per-opératoire : eZ-scope (Anzai) (droite) MinicamII
(Eurorad) (Centre) Sentinella102 (Oncovision) (Gauche)
décroit. Ce collimateur présente l’intérêt d’avoir un champ de vue qui dépend de la distance
entre le trou et l’objet à imager. Si la distance entre l’objet source et le trou est plus petite
que la distance entre le trou et le photodétecteur, on obtient une image agrandie de l’objet ce
qui permet de faire l’imagerie de petites structures anatomiques avec une très haute résolution.
Les deux principales méthodes de détection utilisées pour développer des γ-caméra
per-opératoires sont les mêmes que pour les sondes de comptage, à savoir les semi-conducteurs
et les détecteurs à scintillation.
Les imageurs miniaturisés basés sur la détection directe des rayonnements γ par des
semi-conducteurs utilisent généralement un ensemble de matrices pixelisées constituées
d’éléments de CdTe, CdZnTe et de manière plus marginale HgI2, chacun rélié à une voie
électronique indépendante. La résolution spatiale intrinsèque du système est alors définie par
la taille des pixels. Un petit pixel permet à la fois d’optimiser la résolution spatiale, mais
également de limiter les effets de capture et de recombinaison des électrons et des trous
créés par les impuretés du cristal. Il est ainsi possible d’améliorer la résolution énergétique
sans compromis d’épaisseur avec l’efficacité de détection. En contrepartie, certains électrons
secondaires de haute énergie sont susceptibles de sortir du cristal et d’interagir dans le pixel
voisin ce qui crée une incertitude sur la position d’interaction du photon. De plus, un grand
nombre de pixels implique un grand nombre de voies à traiter et donc une électronique
coûteuse. Ces compromis limitent actuellement la taille latérale des pixels à environ 2 mm
pour une épaisseur du semi-conducteur de 5 mm [Tsuchimochi et al., 2003]. Comme pour les
sondes de comptage, le principal avantage des γ-caméra per-opératoires élaborées autour de
semi-conducteurs est leur résolution énergétique élevée (Tableau 1.4), leur compacité et leur
légèreté (environ 800 g sans collimateur pour l’eZ-scope de Anzai) (fig. 1.10).
Les détecteurs à scintillation associent un scintillateur inorganique à un photodétecteur
à localisation, dont le rôle est de fournir la position du point d’interaction du rayonnement γ
incident à partir de la mesure de la distribution spatiale de la lumière de scintillation. Pour
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contrôler l’étalement de cette lumière, qui définit en grande partie les performances spatiales
intrinsèques des détecteurs à scintillation, les scintillateurs peuvent être conditionnés sous
la forme d’un bloc continu ou d’une matrice pixélisée [Pani et al., 2002]. Les scintillateurs
pixellisés offrent l’avantage d’une réponse uniforme sur toute leur surface, ce qui permet
d’éliminer les effets de distorsion observés sur les bords des scintillateurs continus dus à
la déformation de la distribution de la lumière (absorption ou réflexion). Ces scintillateurs
imposent par contre un compromis entre résolution spatiale (définie par la taille du pixel),
efficacité de détection (la segmentation du cristal introduit des zones mortes) et résolution
énergétique (absorption des photons due aux réflexions multiples à l’intérieur du pixel). Les
scintillateurs les plus utilisés pour les imageurs γ miniaturisés sont le NaI(Tl), le CsI(Tl), le
CsI(Na), le Yap(Ce), le GSO ou plus récemment le LaBr(Ce), auquel son rendement lumineux
(63 ph/keV) et sa densité élevée (5,08 g/cm3) confèrent d’excellentes propriétés d’imagerie.
Les premiers photodétecteurs à avoir été intégrés dans des γ-caméra miniaturisées sont
les tubes photomultiplicateurs à localisation (PS-PMT pour Position-Sensitive PhotoMulti-
plier Tube). Les PS-PMTs sont équipés d’une structure particulière de l’étage de dynodes
capable de confiner la multiplication des photoélectrons autour de la position d’interaction
du photon sur la photocathode. Le nuage d’électrons est ensuite collecté sur une anode
croisée et lu par un réseau résistif, qui permet de reconstruire la position du barycentre du
spot lumineux par division de charge à partir d’un nombre réduit de voies électroniques
(jusqu’à 4) [Soluri et al., 2006; Ménard et al., 1997]. Une autre architecture de tube pho-
tomultiplicateur est celle des photomultiplicateurs multi-anodes (MA-PMT, Multi-Anode
PhotoMultiplier Tube) qui sont constitués de plusieurs photomultiplicateurs miniaturisés et
placés en matrice dans une même structure. Initialement limités par une surface sensible
réduite et une forte hétérogénéité de la réponse de ses différentes anodes [Chabert, 1988],
ces détecteurs ont connu une forte évolution technologique, notamment sous l’impulsion
d’Hamamatsu qui propose aujourd’hui des photomultiplicateurs multi-anodes extrêmement
compacts (3 cm d’épaisseur) et de grandes surface (5×5 cm2) composés de 8×8 ou 16×16
éléments (Flat panel H8500 et H9500, Hamamatsu). Ce développement a particulièrement
contribué à la popularité des MA-PMT en tant que photodétecteurs pour les γ-camera
miniaturisées et de nombreux dispositifs basés sur cette technologie ont été développés et
sont actuellement commercialisés (tableau 1.4) [Mathelin et al., 2007; Trotta et al., 2007,
2008; Fernández et al., 2004; Salvador et al., 2007; Netter et al., 2009]. Au delà de leurs
dimensions géométriques intéressantes pour l’imagerie miniaturisée, les MA-PMT donnent
accès au contenu individuel de chaque pixel, via l’utilisation d’une électronique multi-voies,
et donc à la distribution de la lumière de scintillation. Il est ainsi possible de mettre en place
des méthodes de reconstruction d’image plus sophistiquées afin d’optimiser les performances
de l’imageur (méthode de barycentrage [Pani et al., 2009] ou maximum de vraisemblance
[Barrett et al., 2009], réseau de neurone [Marone et al., 2009], modèle analytique de la
distribution de la lumière [Cornelio et al., 2011]). D’autres photodétecteurs ont également
été utilisés, mais de manière plus marginale, pour développer des γ-caméra miniaturisées.
On peut citer les photodiodes à localisation intensifiées (IPSD pour Intensified Position
Sensitive Photodiode), qui associent un tube intensificateur d’image lu par une photodiode
silicium à localisation [Pitre et al., 2003], les matrices de photodiodes silicium PIN [Gruber
et al., 1998] ou les matrices de détecteurs silicium à dérive (SDD pour Silicon Drift Detector)
[Busca et al., 2010]. Pour finir, l’arrivée récente des photomultiplicateurs silicium (SiPM
pour Silicon PhotoMultipliers) mis au point au cours des années 2000 ouvre la voie au déve-
loppement de nouvelles gamma-caméras miniaturisées présentant d’excellentes performances
pour un encombrement encore plus réduit [Yamamoto et al., 2011; Majewski et al., 2011]
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Figure 1.11 – Comparaison de 3 générations de photodétecteurs utilisés pour l’imagerie per-
opératoire. De gauche à droite : un tube photomultiplicateur, un flat panel (MAPMT Hamamatsu)
et une matrice de SiPMs (Hamamatsu).
(fig. 1.11). Nous reviendrons sur les caractéristiques de ce type de détecteur dans le chapitre 2.
b) Intérêt clinique des γ-caméras per-opératoires
Complémentaire des sondes de comptage, l’intérêt des γ-caméras per-opératoires a
principalement été évalué dans le cadre du protocole le plus établi de la chirurgie, à savoir,
la biopsie du ganglion sentinelle appliquée à de multiples pathologies cancéreuses, comme le
cancer du sein [Zavagno et al., 2008], le mélanome [Sim et al., 1986], la prostate [Vermeeren
et al., 2011] et des cancers cervico-faciaux [Kovács et al., 2005] ou urologiques [Vermeeren
et al., 2009]. Plusieurs études ont tout d’abord cherché à évaluer les performances des
γ-caméras miniaturisées pour remplacer la lymphoscintigraphie pre-opératoire [Goto et al.,
2005; Vidal-Sicart et al., 2011; Kerrou et al., 2011]. Le réel bénéfice de cette procédure pour
le patient est en effet contesté d’autant que l’examen alourdit la durée et le coût du protocole
et nécessite un service de radiologie et une γ-caméra grand champ qui ne sont pas disponibles
dans tous les centres cliniques. L’utilisation de cette machine se fait de plus en concurrence
avec d’autres procédures médicales (scintigraphie osseuse, cardiaque, pulmonaire). Dans
ce contexte, l’étude réalisée à l’hopital Tenon avec la caméra POCI a montré que sur 162
patientes atteintes d’un cancer du sein, l’imageur miniaturisé avait permis de détecter plus de
ganglions radioactifs dans le creux axillaire que la lymphoscintigraphie dans 36% des cas, le
même nombre dans 39% des cas et un nombre inférieur dans 25% des cas, donnant ainsi une
preuve statistique que la caméra per-opératoire est aussi performante qu’une γ-caméra grand
champ pour le repérage des ganglions [Kerrou et al., 2011]. Les résultats prometteurs de cette
étude et de celles réalisées avec d’autres γ-caméras per-opératoires permettent d’envisager
de rendre à l’avenir le protocole du ganglion sentinelle accessible à un plus grand nombre de
centres cliniques ne disposant pas de service de médecine nucléaire, et donc à un plus grand
nombre de patients. La réalisation de cette procédure en ambulatoire sous anesthésie locale
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Figure 1.12 – Utilisation de la camera POCI pour le protocole du ganglion sentinelle (gauche) et
de Sentinella pour le contrôle de pièces opératoires après exérèse (droite)
est également envisagée, ce qui la rendrait moins lourde pour le patient et l’hôpital [Civantos
et al., 2003b].
Dans le cadre de la procédure chirurgicale de biopsie du ganglion, différentes études
ont montré que les imageurs per-opératoires, utilisés en complément des sondes de comptage,
permettent, grâce à l’amélioration du rapport signal sur bruit, de faciliter l’identification de
ganglions placés profondément dans les tissus, proches du point d’injection ou à des positions
ectopiques (chaîne mammaire interne ou sus-clavéculaire). Ces ganglions difficilement iden-
tifiables par les sondes de comptage, en raison de leur sélectivité spatiale limitée, peuvent
entrainer des risques de faux-négatifs et dans de rares cas une rechute ganglionnaire [Mathelin
et al., 2006b]. C’est ce que montre l’étude de Vidal-Sicart et al. réalisée sur 20 patients
atteints de mélanome, de cancer du sein et de cancer gynécologique, qui grâce à l’utilisation
d’un imageur en complément d’une sonde de comptage est passé d’un taux d’exérèse des
ganglions de 75% à 95% [Vidal-Sicart et al., 2010] (fig. 1.10). Cette augmentation du taux
d’identification de ganglions sentinelles augmente la probabilité de détecter des ganglions
métastatiques. L’utilisation de γ-caméra per-opératoires s’est également montrée utile dans
certaines études pour réaliser une vérification post-opératoire de la plaie chirurgicale afin
de contrôler l’absence de ganglions radioactifs résiduels [Motomura et al., 2005]. Enfin, les
différentes études ne montrent pas d’allongement significatif de la durée de la procédure lié à
l’utilisation de ce type d’imageur en bloc opératoire.
Au delà du protocole de biopsie du ganglion sentinelle, l’intérêt des γ-caméras per-
opératoires a également été évalué de manière préliminaire dans le cadre de la localisation
des tumeurs infracliniques mammaires. Paredes et al. ont montré la potentielle utilité de ces
imageurs pour le contrôle des marges d’exérèse sur les pièces extraites et pour le contrôle de
lésions résiduelles dans le lit d’exérèse [Paredes et al., 2008] (fig. 1.12). Les images prises
par la caméra correspondent en effet dans 60% des cas à ce qui est observé par l’analyse
histologique des tissus. Cassinello et al. ont également montré l’utilité de ces caméras pour
la chirurgie d’adénomes parathyroïdiens [Cassinello et al., 2009]. Sur 20 patients, la mini
γ-caméra utilisée par cette équipe (Sentinella 102) a permis de repérer tous les adénomes avec
une meilleure résolution et une plus grande facilité qu’en utilisant les sondes de comptage et
les gamma-caméra classiques. Enfin quelques études ont été réalisées pour la localisation de
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tumeurs osseuses [D’Errico et al., 2002; Ménard et al., 1997].
La détection per-opératoire de radiotraceurs émetteurs γ à l’aide de sonde de comptage
a donc prouvé son utilité pour plusieurs protocoles chirurgicaux utilisés en cancérologie et
est désormais bien implantée en clinique. L’apparition récente des caméras miniaturisées
apporte une capacité de discrimination supplémentaire et complémentaire qui doit permettre
de renforcer encore davantage l’efficacité des protocoles de radio-guidage.
1.3.2.4 Les détecteurs β per-opératoires
Si les premiers essais de chirurgie radioguidée furent réalisés avec un radionucléide
émetteur β−, ce mode de détection per-opératoire a depuis été en partie délaissé et son
utilisation reste pour l’instant marginale. Il connaît cependant un regain d’intérêt grâce
au développement des radiotraceurs émetteurs de positon développés pour la TEP comme
le 18F-FDG, mais aussi parce que l’expérience clinique accumulée depuis 20 ans sur le
radioguidage per-opératoire isotopique a permis d’identifier les limites de la détection γ et
donc l’apport potentiel de la détection β.
1.3.2.4.1 Interêt potentiel et contraintes associés à la détection β pour la chi-
rurgie radio-guidée
La détection directe des particules β présente comme principal avantage sa très forte
sélectivité spatiale. En effet, le parcours des électrons ou des positons dans les tissus est
beaucoup plus faible que la longueur d’atténuation des photons γ à énergie équivalente. Ainsi,
le parcours maximum dans l’eau d’un positon émis par un atome de 18F (Emax=650 keV
et<E>=240 keV) dans l’eau est de l’ordre de 1 mm (FWTM (Full Width at Tens Maximum)
= 1,03 mm) [Levin and Hoffman, 1999]. La détection β est donc une détection de surface
qui permet d’être insensible à la fixation non spécifique du traceur placée à distance de
la zone d’observation ce qui permet d’accroitre fortement le rapport signal sur bruit. Le
second avantage du faible parcours des positons dans les tissus est qu’aucune collimation
n’est nécessaire ce qui augmente à la fois la compacité et la sensibilité du détecteur. Celle-ci
est de plusieurs ordres de grandeur supérieure à celle de la détection γ (sensibilité au contact
de l’ordre de 3-40 cps/kBq pour une sonde γ contre plus de 100 cps/kBq pour une sonde
β). Enfin, ce faible parcours implique également que les positons peuvent être absorbés
efficacement avec des détecteurs de faible épaisseur (un scintillateur plastique de 1 mm
d’épaisseur est suffisant pour absorber toute l’énergie des positon émis par une source de 18F).
En contrepartie, la détection de surface impose au détecteur d’être extrêmement compact
pour pouvoir être inséré facilement dans une plaie opératoire ou utilisé par endoscopie afin
d’être positionné à moins d’un millimètre des tissus étudiés [Shimazoe et al., 2011]. Cette forte
contrainte instrumentale est l’une des raisons qui limite encore l’utilisation de la détection in
vivo de particules chargées en imagerie per-opératoire.
Les capacités et contraintes liées à la détection β sont donc complémentaires de celles
de la détection γ. En effet, les sondes γ sont capables de localiser des tumeurs radiomarquées
placées en profondeur dans les tissus, mais leur faible sélectivité spatiale les rendent moins
adaptées pour localiser de petits résidus tumoraux dans la plaie opératoire. A l’inverse, la
sensibilité des sondes β doit permettre de définir précisément l’étendue des marges d’exérèse


































Non Plast. scint.+PMT ø3,2 9,9 (à 2mm) 3,4 (à 2mm)
Plast. scint. = Plastique scintillant
Tableau 1.5 – Caractéristiques et performances de différentes sondes de comptage β.
et de contrôler la présence de lésions résiduelles dans les berges de la plaie opératoire, aidant
ainsi à réaliser une chirurgie la plus précise, complète et conservative possible.
1.3.2.4.2 Les sondes de comptage β
Les sondes de comptage sont les premiers dispositifs à avoir été développés pour la
détection de positons. Comme pour les sondes de comptage γ, elles ont en général la forme et
les dimensions d’un stylo pour pouvoir être facilement manipulées et insérées dans des plaies
chirurgicales étroites. Quelques exemples de sondes de comptage β ayant été développées, et
pour certaines commercialisées, sont présentés dans le tableau 1.5.
a) Les technologies de détection per-opératoire des positons
Contrairement aux rayonnements γ monoénergétiques, la désintégration β est associée
à un spectre d’émission continu allant d’une énergie nulle à une énergie maximale comprise
entre 500 keV et 2 MeV pour les radionucléides émetteurs de positons utilisés en médecine
nucléaire (cf. §1.1). Au delà de la compacité, le principal critère de performance des sondes β
est donc leur capacité à détecter des positons de basse énergie qui va conditionner directement
leur sensibilité de détection. Si le premier détecteur β utilisé en 1949 pour le radioguidage était
un compteur Geiger-Müller miniaturisé, cette technologie a depuis été abandonnée. Comme
pour les sondes γ, on distingue aujourd’hui deux familles de détecteur : la détection directe
via des détecteurs à semi-conducteur et la détection indirecte via un couplage scintillateur-
photodétecteur.
Les électrons et positons ayant un parcours dans la matière beaucoup plus court que
1.3 Les techniques de radioguidage per-opératoire 41
Figure 1.13 – Exemple de sondes de comptage beta per-opératoire : Beta probe (IntraMedical
Imaging) (haut) et prototype de sonde basée sur des SiPMs [Mester et al., 2011] (bas)
la longueur d’atténuation des photons γ, on utilise généralement des détecteurs à semi-
conducteur silicium de faible épaisseur beaucoup moins denses que le CdTe ou le CdZnTe.
Le silicium ayant un Z plus faible, il présente également l’avantage de limiter le phénomène
de rétrodiffusion des particules chargées dans le détecteur. Ces détecteurs sont en général
construits sur le principe d’une jonction PN (assemblage de deux cristaux de silicium dopé P
et N) avec une interface d’entrée la plus fine possible pour limiter les pertes d’énergie de la
particule chargée et une zone de déplétion suffisamment épaisse pour absorber intégralement
son énergie [McGregor, 2012]. Deux technologies de fabrication sont généralement utilisées :
les SBD (Surface Barrier Detector) sont basés sur la création d’une jonction Schottky entre
un cristal de silicium dopé p ou n et une fine couche (80 à 200 nm) d’Or ou d’Aluminium.
Les IISD (Ion Implanted Silicon Detector) sont constitués de silicium dopé p ou n sur lequel
une fine couche du dopant opposé est implanté thermiquement ce qui permet d’obtenir une
interface d’entrée très fine (environ 50 nm). Ces deux types de détecteur silicium présentent
des performances proches, mais l’absence d’une couche métallique chez les IISD les rend moins
sensibles à la lumière. En l’absence de gain interne, le seuil de détection de ces détecteurs
silicium est toutefois limité entre 25 et 60 keV, malgré l’utilisation d’électroniques de lecture
bas bruit. Ces détecteurs demeurent néanmoins les plus adaptés pour développer des sondes
mono-pixel très sensibles [Raylmann, 2000; Raylman and Hyder, 2004].
Les détecteurs β à scintillation utilisent des scintillateurs organiques sous forme
plastique, constitués de molécules à base de carbone, d’oxygène et d’hydrogène, qui possèdent
donc un Z équivalent et une densité faibles. Ces propriétés les rendent parfaitement adaptés à
la détection de particules chargées, même avec de faibles épaisseurs (inférieures au millimètre),
tout en étant peu sensibles aux rayonnements γ. Les scintillateurs organiques sont souvent
couplés à un tube photomultiplicateur [Daghighian et al., 1994; Raylman and Wahl, 1994].
Compte tenu de l’encombrement des PMTs, la lumière est généralement guidée vers le système
de photodétection via un guide optique, qui entraîne une dégradation de la collection de
la lumière et donc une perte de sensibilité aux positons de faible énergie [Hoffman et al.,
1999]. Les photodétecteurs silicium de type PIN ou à avalanche, plus compacts, seraient
potentiellement plus adaptés à un couplage direct avec le scintillateur, mais l’absence ou le
faible gain interne ne permet pas de détecter des niveaux de lumière inférieurs à quelques
dizaines de photoélectrons. Le récent développement des photomultiplicateurs silicium, qui
possèdent un gain comparable aux photomultiplicateurs basés sur la technologie du vide,
permet de dépasser cette limite. Mester et al. ont ainsi proposé une sonde de comptage β basé
sur un scintillateur plastique lu en coïncidence pas deux SiPMs afin de réduire l’influence du
bruit d’obscurité [Mester et al., 2011] (fig. 1.13).
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En situation clinique, la détection des positons est contaminée par l’interaction dans le
détecteur des γ de 511 keV issus de l’annihilation des positons dans les tissus. La contribution
de ces photons au signal détecté peut être importante car ils peuvent provenir de zones
éloignées du détecteur et ainsi génère un flux dans le détecteur beaucoup plus important
que celui des positons. Comme nous l’avons vu précédemment, la partie sensible des sondes
est donc généralement élaborée dans des matériaux de faible numéro atomique, comme
les plastiques scintillants, ou à partir de faibles épaisseurs de silicium qui favorisent les
interactions des positons mais limitent l’absorption des photons γ. Si les lésions recherchées
sont localisées proches de zones d’accumulation non-spécifiques du traceur (cerveau, cœur,
foie, vessie,. . . ), cette sélection passive des positons est insuffisante. Deux stratégies de
discrimination active peuvent alors être mises en œuvre pour éliminer le bruit de fond
γ. La première méthode consiste à détecter en coïncidence le positon et l’un des deux γ
d’annihilation. Les sondes utilisant ce mode de réjection sont basées sur un montage phoswich
où un scintillateur de bas Z et de faible densité sensible aux β est assemblé à un scintillateur
inorganique plus dense, comme le BGO et le GSO, sensible aux rayonnements γ d’annihilation.
Ces deux scintillateurs sont lus par un photodétecteur commun. La discrimination de leurs
contributions respectives se fait alors par une analyse de leurs temps de décroissance différents.
Lorsqu’une interaction β se produit dans le premier détecteur, elle n’est validée que si un
signal provenant de l’autre détecteur a été enregistré dans la même fenêtre temporelle. Ce
type de montage présente l’intérêt de discriminer en temps réel les événements de signal
des événements de bruit. En revanche, pour obtenir une bonne efficacité de coïncidence, il
est nécessaire d’utiliser un scintillateur inorganique de volume important, ce qui diminue
la compacité de la sonde. Le flux gamma étant très élevé, il est également généralement
nécessaire d’appliquer un haut seuil de détection afin de limiter le temps mort de l’acquisition,
ce qui dégrade la sensibilité (de l’ordre de 2,6 cps/kBq) [Yamamoto et al., 2004, 2005]. La
seconde stratégie consiste à estimer la contamination γ à l’aide d’un second détecteur témoin
blindé aux particules β. On procède alors à la soustraction du taux de comptage de chacun
des détecteurs après une pondération adéquate pour obtenir le signal β pur [Daghighian
et al., 1994; Raylman and Hyder, 2004]. Cette méthode différentielle présente l’inconvénient
de sommer les erreurs statistiques de comptage de chacun des détecteurs, ce qui diminue
le rapport signal-sur-bruit. Elle nécessite également une estimation précise du facteur de
pondération. En revanche, la contrainte sur les dimensions des scintillateurs est plus faible
ce qui permet de réaliser des sondes compactes tout en conservant une très bonne sensibilité.
b) Les premières évaluations cliniques des sondes de comptage β
Peu d’études ont été réalisées sur l’intérêt et les performances des sondes de comp-
tage β dans un cadre clinique. En revanche, ces sondes ont fait l’objet de plusieurs études
pré-cliniques. Les sondes β étant destinées à être utilisées en association avec les sondes
γ per-opératoire, ces articles étudient leurs performances relatives, principalement pour la
détection de foyers tumoraux à l’aide de 18F-FDG. Strong et al. ont ainsi réalisé une étude
sur 15 tumeurs d’origines différentes (sein, pancreas, cancer gastrique et carcinome de cellules
squameuses) injectées dans des rats, qui montre que les taux de comptage entre la sonde γ
et la sonde β sont corrélés (R=0,8) et donnent des ratio tumeur/bruit de fond équivalent
(environ 5 pour les tumeurs gastrique et jusqu’à presque 20 pour les tumeurs du sein)[Strong
et al., 2009]. La sonde β présente en revanche une très bonne spécificité car elle ne permet
de détecter que des tissus proches de la sonde et possède donc une bien meilleure sélectivité
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spatiale. Les études de Gonzales et al. portent sur la détection de tumeurs et de ganglion
lymphatique métastatiques chez le rat [Gonzalez, 2011b,a]. Elles montrent une plus grande
sensibilité des sondes β par rapport à l’imagerie TEP, car 8 tumeurs et 44 ganglions ont été
détectés en plus de ceux repérés par la caméra. Enfin, l’étude de Garcia-Parra et al. réalisée
sur 13 tumeurs et 17 ganglions lymphatiques chez le rat, montre la supériorité de la sonde β
par rapport à la sonde γ pour la détection des tumeurs primaires (β : 100%, γ : 84,6%), de
ganglions (β : 100%, γ : 37,5%), mais surtout pour celle de petits résidus tumoraux (β : 100%,
γ : 8,4%). Ce résultat s’explique encore une fois par la meilleure sélectivité spatiale de la
sonde qui lui permet de s’affranchir de la fixation du radiotraceur en profondeur [Garcia-Parra
et al., 2011].
Au delà des études précliniques, quelques résultats cliniques de l’utilisation de sondes
β per-opératoire ont également été rapportés. L’efficacité de la résection de tissus tumoraux
guidée par une sonde β a également été évaluée avec succès pour une métastase de mélanome
dans le cou [Essner et al., 2002] et pour des mélanomes récurrents [Franc et al., 2005]. Cette
dernière étude réalisée sur 19 patients injéctés avec 14,6 mCi de 18F-FDG a permis de
repérer des reprises de mélanome avec une sensibilité de 89% et une spécificité de 100%.
Toutefois, l’étude la plus complète est celle de Piert et al. qui a évalué les performances d’une
sonde positon pour le repérage de foyers tumoraux chez 17 patients avec des pathologies
très diverses (carcinomes du système digestif, mélanomes, cancer du sein, métastase de la
thyroïde)[Piert et al., 2007]. Cette étude a mis en évidence des ratios tumeur/bruit de fond de
6,6+/-4,8 très supérieurs au ratio de 1,5 considéré comme étant le seuil de discrimination des
tissus tumoraux et des tissus sains. Piert et al. rapportent également que 4 foyers tumoraux
invisibles ou difficiles à distinguer sur les images TEP furent repérés par la sonde. Cette
étude donne donc une première preuve clinique de l’utilité des sondes β per-opératoires. De
nombreuses autres études seront cependant nécessaires pour définir les indications précises
d’utilisation de ces sondes.
La détection β présente un intérêt potentiel important pour l’aide à la chirurgie ra-
dioguidée et notamment pour le contrôle per-opératoire des berges de l’exérèse, intérêt que
certaines études ont commencé à évaluer. Cependant, les sondes de comptages β souffrent
des limites inhérentes aux technologies mono-pixel discutés précédemment pour la détection
γ. Plusieurs études soulignent ainsi l’intérêt de l’imagerie pour renforcer encore davantage
l’impact de la détection β per-oépratoire : amélioration du rapport signal-sur-bruit (discrimi-
nation spatiale du signal et du bruit de fond radioactif), augmentation de la sensibilité sans
perte de sélectivité spatiale (champ de vue plus grand) et rapidité d’exploration de la plaie
opératoire [Piert et al., 2007].
1.3.2.4.3 Les imageurs β
Les imageurs per-opératoire β font l’objet de développements depuis un peu moins
de vingt ans [Tornai et al., 1996], mais aucun n’a pour l’instant encore atteint le stade de
l’évaluation clinique. Bien que peu d’équipes se soient penchées sur le développement de ce
type de détecteur, de nombreux prototypes ont été mis en œuvre en s’appuyant notamment
sur l’apparition de nouvelles technologies de détection. Le tableau 1.6 présente une liste
non-exhaustive de quelques développements.
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Equipe Levin CaF2(Eu)+BGO+PMMA 1,2 230 (contact) 0.5
Equipe Tipnis M.C.CsI(Tl)+CCD 25 216 (contact) -
Equipe Thacker M.C.CsI(Tl)+EMCCD 2,7 ou 6 - 0.05
Equipe Lauria Silicium+Medipix2 2 350 0,23 (contact)
TRIOP Fib.scint.+PMMA 2,3 ou 5 217 (contact) 1.6 (contact)
Equipe Visvikis CCD 0,98 ou 4,4 75 0.132 ou 0.176(contact)





2,5 78 à 194(contact) 2
Equipe Yamamoto CaF2(Eu)+PSPMT 3,1 ou 12,5
0.5 et 0.8
(contact) -
Equipe Gamelin Fib. scint.+PSPMT 0,27 3 (à 1,5mm) -
Fingertip Stolin Plast. scint.+SiPM 1,7 108 (contact) 2,5
Plast. scint. = Plastique scintillant Fib. scint. = Fibre scintillante M.C.CsI(Tl) = CsI(Tl) à microcolonnes.
Tableau 1.6 – Caractéristiques et performances de quelques imageurs β per-opératoires.
a) Les premiers prototypes d’ imageurs β per-opératoires
Les imageurs β étant principalement destinés à la définition et au contrôle des marges
d’exérèse, ils doivent absolument pouvoir être introduits et manipulés directement dans
la plaie opératoire, contrairement aux imageurs γ. L’extrême compacité du dispositif de
détection est donc un paramètre clef du développement des imageurs β dont les surfaces
sensibles sont généralement inférieures à 5 cm2.
Comme pour les sondes de comptage, les imageurs basés sur la détection directe des
positons utilisent des détecteurs silicium basé sur une hétérojonction. La bonne maîtrise
actuelle des technologies silicium permet en effet de créer des détecteurs pixelisées avec des
géométries de pixels et de matrices variées. La difficulté principale associée à l’utilisation de
ces détecteurs est liée à la lecture des signaux des différents pixels. Certains groupes ont, par
exemple, proposé des détecteurs per-opératoires destinés à l’origine pour l’autoradiographie et
élaborés autour de matrices équipées de pixels inférieurs à 100 µm [Visvikis and MacDonald,
1999; Lauria et al., 2007]. Ces géométries permettent d’atteindre d’excellentes résolutions
spatiales de l’ordre de 200 µm (pas forcément adaptées à la précision du geste opératoire),
mais imposent en contrepartie une électronique complexe pour gérer le grand nombre de
pixels. La caméra développée par Lauria et al. s’appuie sur une matrice de 256×256 pixels
de silicium de 55×55 µm2 et 300 µm d’épaisseur couplée directement à l’ASIC MEDIPIX2
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Figure 1.14 – Imageurs beta per-opératoires : Sonde TRIOP (référence) (gauche), Sonde EMCCD
(Shestakova et al.) (centre) et sonde Marginator (IntraMedical Imaging) (droite)
capable de gérer indépendamment chacune des cellules. La taille de la carte associée à cette
électronique contraint toutefois la taille du détecteur à des dimensions extérieures minimales
(35×50 mm2) peu adaptées à une introduction dans des plaies chirurgicales étroites. La
sonde proposée par Visvikis et al. s’appuie sur un détecteur silicium basé sur une technologie
CCD (Charge-Coupled Device). Cette technologie, couramment utilisée dans les capteurs
photographiques, consiste à maintenir les charges développées dans chaque pixel grâce à un
puit de potentiel puis à les transférer le long des lignes de la matrice par le jeu de variations de
potentiel cycliques appliquées aux grilles (bandes conductrices placées perpendiculairement
aux lignes) afin de les numériser une par une. Ce système possède un bruit d’obscurité qui
augmente fortement avec la température et impose donc d’appliquer un seuil élevé sur le signal
ce qui fait chuter l’efficacité de détection (de 75 cps/kBq à 27 cps/kBq entre 20 °C et 37 °C).
Cette sensibilité à la température est un inconvénient majeur dans un cadre per-opératoire
et ne peut être corrigée qu’en plaçant un module Peltier au contact du détecteur, au prix de
sa compacité. D’autres équipes utilisent des détecteurs avec des pixels d’environ 1×1mm2 ce
qui permet d’utiliser une électronique beaucoup plus simple à mettre en œuvre [Tornai et al.,
2002; Huh et al., 2005]. Enfin, plusieurs méthodes de détection directe des positons basées sur
d’autres technologies silicium sont également disponibles, même si celles-ci n’ont pas encore
été mises en œuvre pour le développement d’imageurs per-opératoires. On peut ainsi citer les
capteurs basés sur la technologie CMOS (Complementary Metal-Oxyde Semiconducteur) qui
intègre une partie du traitement du signal directement dans le silicum à côté de la jonction
[Caccia et al., 2006] ou encore les photodiodes à avalanche à localisation qui ont récemment
été implémentées dans un système d’imagerie dédié à l’analyse de puces microfluidiques
[Dooraghi et al., 2013]. De manière générale, plusieurs travaux préliminaires ont montré que
les détecteurs silicium étaient difficiles à mettre en œuvre dans un contexte opératoire. Ils sont
notamment plus sensibles aux différentes sources de bruit électromagnétique extérieures et
sont très influencés par le couplage capacitif avec les tissus biologiques [Clinthorne et al., 2011].
La plupart des imageurs à scintillation développés pour la détection β sont basés sur
le couplage d’un scintillateur et d’un faisceau de fibres optiques à un photomultiplicateur
sensible à la position (MA-PMT ou PS-PMT). L’utilisation d’un guide permet de délocaliser
le système de photodétection en dehors de la plaie opératoire pour minimiser l’encombrement
de la sonde. On peut ainsi citer la sonde TRIOP (Tumor Resection Intra Operative Probe),
développée par le laboratoire IMNC, dont les fibres plastiques scintillantes et claires sont
agencées en cercle autour de l’outil d’exérèse [Bogalhas et al., 2009] (fig. 1.14) ou encore la
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sonde développée par Gamelin et al., dont les fibres optiques plastiques sont placées de part
et d’autre d’un imageur OCT endoscopique [Gamelin et al., 2009]. Cependant, comme pour
les sondes de comptage, l’utilisation d’un guide optique de grande longueur implique une
perte importante de la lumière de scintillation et donc de la sensibilité. Liu et al. ont ainsi
proposé de s’affranchir du faisceau de fibres en couplant directement le plastique scintillant
au MA-PMT via des cristaux de GSO destinés à la détection des γ d’annihilation pour
la rejection du bruit de fond γ par coïncidence [Liu et al., 2003]. Si ce système permet de
récupérer d’avantage de lumière, améliorant ainsi potentiellement la résolution et la sensibilité,
le mode de réjection choisi ne permet pas, en revanche, d’obtenir une très bonne sensibilité.
De plus, le couplage direct avec le MA-PMT impose des dimensions pour la sonde qui ne
sont pas parfaitement adaptées à une utilisation per-opératoire. Une autre solution pour
limiter les effets des pertes lumineuses consiste à utiliser des scintillateurs dont le rendement
lumineux est plus important que celui du plastique, tel que le CaF2(Eu) [Hoffman et al., 1999;
Tornai et al., 1996; Levin et al., 1996; Yamamoto et al., 1997] ou encore le CsI(Tl)[Tornai
et al., 2001]. Ce dernier scintillateur présente de plus l’avantage de pouvoir croître sous
forme de microcolonnes qui guident la lumière de scintillation vers les fibres et limitent la
dispersion de la lumière pour améliorer la résolution spatiale. La plupart de ces dispositifs
d’imagerie β per-opératoires mettent en œuvre une méthode de réjection du bruit de fond γ
par coïncidence [Levin et al., 1996; Hoffman et al., 1999] ou par soustraction [Bogalhas et al.,
2009; Gamelin et al., 2009].
Pour améliorer encore la sensibilité des détecteurs, certaines équipes utilisent des
photodétecteurs semi-conducteurs qui possèdent une efficacité de détection bien supérieure
au photomultiplicateurs (>60%). Les capteurs CCD sont, par exemple, capables de stocker
les électrons créés par les photons incidents dans le silicium pendant un temps d’intégration
[Tipnis et al., 2004]. Il n’est alors plus possible de distinguer chaque événement, mais l’ac-
cumulation de leur signal permet de créer une image de la distribution de la radioactivité.
L’utilisation de ce type de détecteur impose cependant que le scintillateur et le guide optique
conservent la position d’interaction car aucun calcul de barycentrage de la distribution de la
lumière produite par un événement n’est possible. La résolution dépend donc de la résolution
du scintillateur CsI(Tl) à microcolonnes, de la taille des fibres du faisceau et bien sûr de
la résolution du détecteur. Une évolution récente de ces détecteurs consiste à utiliser des
CCDs à multiplication d’électrons (EMCCD) au sein duquel un registre de multiplication a
été rajouté afin d’amplifier le nombre de photoélectrons par un processus d’ionisation par
impact [Thacker et al., 2008; Singh et al., 2009]. Ceci permet d’améliorer la sensibilité aux
faibles flux de lumière et donc d’acquérir des images à une fréquence plus importante. Dans
ce système, l’EMCCD étant placé à l’extrémité du faisceau de fibres dans un boîtier avec
une température régulée, la sensibilité à la température n’est plus une contrainte comme
c’était le cas pour la sonde développée par Visvikis et al [Visvikis and MacDonald, 1999] (fig.
1.14). L’utilisation des technologies CCD rend par contre très difficile l’implémentation de
méthodes de réjection du bruit de fond γ.
La principale avancée dans le domaine de la détection per-opératoire des positons est
l’intégration des photomultiplicateurs silicium. Ces photodétecteurs possèdent une efficacité
de détection généralement supérieure aux photomultiplicateurs basés sur la technologie du
vide (supérieure à 30% dans le bleu), un gain comparable (de 105 à 106) et les avantages de
compacité et de robustesse des détecteurs silicium. Ils sont de plus utilisables à température
ambiante. Les photomultiplicateurs silicium peuvent dont être directement couplés au scin-
tillateur à l’intérieur de la tête de détection, s’affranchissant ainsi des fortes pertes de lumière
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générées par le guide de fibres optiques. Cette approche a été proposée par Heckathorne et
al. dans son imageur β actuellement commercialisé par IntraMedical Imaging [Heckathorne
et al., 2008] (fig. 1.14) et Stolin et al. avec son prototype conçu pour être placé directement
à l’extrémité du doigt du chirurgien [Stolin et al., 2010]. L’utilisation de la technologie SiPM
permet à ces systèmes d’atteindre une résolution d’environ 2 mm pour une sensibilité variant
de 108 cps/kBq à 360 cps/kBq.
A notre connaissance, très peu d’études cliniques ont été réalisées sur des imageurs β
per-opératoires. Seules les sondes de Gamelin et al. et Thacker et al. ont été évaluées en cli-
nique ou en pré-clinique. La sonde basée sur des EMCCD de Thacker et al. a été évaluée sur 8
lapins auxquels des cellules cancéreuses avaient été injectées dans la langue [Singh et al., 2009].
L’étude montre que les tumeurs, d’une taille variant de 99 à 168 mm2 peuvent être détectées
et que la sonde est capable de discriminer une activité d’environ 100 nCi/cm3. L’étude menée
avec la sonde de Gamelin et al. a été réalisée sur des pièces opératoires fraiches extraites
de 10 patientes pour lesquelles une tumeur des ovaires était soupçonnée [Yang et al., 2011].
Cette étude a montré que la partie radio-isotopique de la sonde pouvait distinguer les tissus
tumoraux pour un rapport d’activité avec les tissus sains supérieur à 4 fois celle de tissus sains.
De plus une bonne corrélation entre les résultats d’activité et les images OCT ont été obtenus.
En conclusion, bien que de nombreuses méthodes aient été mises œuvre pour le dévelop-
pement d’imageurs positon per-opératoires, aucune ne s’est pour l’instant imposée comme la
technique de référence. L’arrivée des SiPMs ouvre toutefois des perspectives très intéressantes
pour optimiser les performances et la compacité des futurs imageurs β.
b) Vers de nouveaux systèmes d’imagerie β per-opératoire basés sur les
SiPMs
La détection per-opératoire radioguidée de tumeurs est aujourd’hui une technique
d’aide à la chirurgie bien établie qui a prouvé son utilité grâce aux sondes de comptage
et aux imageurs γ dans le cadre de plusieurs protocoles importants de traitement du
cancer, tel que la biopsie du ganglion sentinelle. Le développement récent de nouveaux
traceurs émetteurs de positon a renforcé l’intérêt de la détection β per-opératoire comme
une technique complémentaire capable d’étendre le champ d’applications de la chirurgie
radio-guidée. Elle doit notamment permettre d’accroître la précision du geste chirurgical en
facilitant le repérage de petits résidus tumoraux. Ce projet de thèse s’inscrit dans ce contexte
et propose de profiter de la percée instrumentale créée par les photomultiplicateurs silicium
en termes de performances de détection et de compacité pour développer deux nouvelles
sondes per-opératoires pour la détection des positons. L’approche bimodale proposée associe
un imageur de petites dimensions, destiné à localiser avec une grande sensibilité les foyers
tumoraux, et une sonde de comptage, conçue pour être directement couplée à l’outil d’exérèse
du chirurgien afin de le guider dans l’ablation des zones de fixation préalablement identifiées
par l’imageur.
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Chapitre 2
Caractérisation de
photomultiplicateurs silicium pour le
développement de nouvelles sondes
positon per-opératoires
Le premier chapitre a introduit l’intérêt de la détection per-opératoire β pour renforcer
la précision des protocoles de radio-guidage utilisés pour assister la chirurgie de nombreuses
pathologies cancéreuses. Parmi les technologies de détection actuellement disponibles, les
photomultiplicateurs silicium (SiPM pour Silicium PhotoMultiplier) sont les plus prometteurs
pour satisfaire aux contraintes instrumentales fortes imposées par cette application et intro-
duire ainsi une avancée significative en terme de performances et de miniaturisation. C’est
dans ce contexte que s’inscrit mon travail de thèse dont l’objectif est d’étudier les potentialités
des SiPMs pour développer une nouvelle génération de détecteur β per-opératoire.
Avant de décrire en détail dans le chapitre 4, la méthodologie et l’approche instrumentale
retenues pour ces développements, le chapitre 2 va introduire le principe de fonctionnement,
les avantages et les limites des SiPMs pour la mesure de la lumière de scintillation dans
un cadre per-opératoire. Ce chapitre s’appuie à la fois sur une étude bibliographique et
sur une campagne de mesures visant à établir les caractéristiques intrinsèques de quelques
modèles de SiPMs actuellement commercialisés. Ces mesures avaient notamment pour but
de quantifier précisément l’impact de la géométrie du SiPM (taille et nombre de cellules) et
de ses paramètres de contrôle (tension d’alimentation et température) sur ses performances,
en termes de gain, d’efficacité de détection et de bruit. Les résultats expérimentaux obtenus
ont également servi à alimenter les études théoriques destinées à optimiser la géométrie des
futures sondes per-opératoire (cf. chap. 3).
2.1 Les SiPMs en détails
L’utilisation de photodiodes à avalanche fonctionnant en mode Geiger a fait l’objet de
nombreuses recherches dans les années 60-70 [Mcintyre, 1961; Haitz, 1964], mais ce n’est qu’au
début des années 2000 que le concept proposant d’ assembler en parallèle un grand nombre
de ces photodiodes pour réaliser un détecteur a été proposé [Golovin and Saveliev, 2004].
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Cette nouvelle architecture de photodétecteur, nommée SiPM, a suscité un fort enthousiasme
et de nombreux développements et améliorations ont depuis été réalisés.
Les SiPMs sont des détecteurs de bas niveau de lumière qui présentent des perfor-
mances comparables ou supérieures à celles des tubes photomultiplicateurs fonctionnant sur
la technologie du vide. Ils sont ainsi capables de détecter des intensités lumineuses jusqu’au
photon unique grâce à un rapport signal sur bruit élevé (gain de 105 à 106). Ils possèdent
également une très bonne résolution temporelle (50-100 ps) et une efficacité de détection
supérieure à la plupart des photomultiplicateurs dans une gamme de longueurs d’onde allant
du rouge au bleu (∼40 % de 430 à 480 nm et 25 % de 480 à 550 nm). Les autres avantages
des SiPMs sont leur grande compacité (épaisseur du substrat de silicium inférieure à 500 µm),
leur faible tension d’alimentation (< 100V), leur consommation très réduite(<100 µW/mm2),
leur robustesse et leur insensibilité aux champs magnétiques jusqu’à 15T. Les SiPMs peuvent
également être assemblés en matrices de tailles et de formes différentes pour développer des
détecteurs adaptés à un large spectre de finalités. Enfin, la production des SiPMs est basée
sur une technologie silicium, ce qui devrait rapidement rendre leur coût très compétitif par
rapport aux autres technologies (actuellement environ 200 €/cm2). Le tableau 2.1 résume et
compare les performances des SiPMs par rapport à d’autres photodétecteurs.
Technologie du vide Technologie semi-conducteurs
PMT HPD MC-PMT PN, PIN APD SiPM
Efficacité de
détection bleu 20% 20% 20% 60% 50% 40%
vert-
jaune 40% 40% 40% 80-90% 60-70% 25%
rouge <6% <6% <6% 90-100% 80% 10%
Résolution temporelle







Gain 106 3-8.103 106-107 1 200 106
















encombrant compacte compacte et robuste
Tableau 2.1 – Tableau comparatif des performances typiques de différentes technologies de photo-
détection : tubes photomultiplicateurs (PMT), photodiodes hybrides (HPD), photomultplicateurs à
micro canaux (MC-PMT), photodiodes PIN, photodiodes à avalanche (APD) et SiPMs.
L’évolution technologique des SiPMs est actuellement en plein essor. Les paramètres
électriques comme le bruit et ses phénomènes associés (cross-talk et afterpulses), la dépen-
dance à la température ainsi que la plage dynamique sont, par exemple, en perpétuelle
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amélioration afin d’obtenir une optimisation parfaite des paramètres de détection pour diffé-
rentes finalités. L’évaluation de ces capteurs s’étend en effet aujourd’hui à un large spectre
d’applications : physique des hautes énergies (ILC, upgrade de CMS), astrophysique (RICH,
DIRC, EUSO), détecteurs de neutrinos (T2K) et imagerie médicale (TEP par temps de vol,
TEP-IRM, spectroscopie de fluorescence) [Seifert et al., 2012; Kato et al., 2013; Tyndall
et al., 2012; Yoon et al., 2012; Kolb et al., 2010]. Des travaux préliminaires sont également en
cours pour mettre en œuvre ces capteurs dans des systèmes d’imagerie per-opératoire, mais
aucune sonde radio-isotopique basée sur cette technologie n’a encore, à notre connaissance,
été validée cliniquement [Mester et al., 2011; Majewski et al., 2011; Heckathorne et al., 2008].
Plusieurs contraintes, comme la sensibilité des performances à la température ou le bruit
d’obscurité très élevé doivent en effet être maîtrisés avant d’obtenir un imageur complètement
opérationnel en bloc opératoire.
Le principe de fonctionnement, les caractéristiques intrinsèques et les pistes d’évolution
technologique des SiPMs vont être maintenant présentés en détail.
2.1.1 Principe de fonctionnement
Un photomultiplicateur silicium est constitué d’une matrice de cellules connectées en
parallèle sur un substrat commun de silicium (fig. 2.1). Ces cellules sont composées d’une
photodiode à avalanche fonctionnant en mode Geiger (GM-APD) et d’une résistance de
quenching RQ. Selon l’une des structures les plus utilisées, chaque cellule est constituée d’un
substrat de silicium fortement dopé (p+) qui forme un contact ohmique, sur lequel est déposé
Figure 2.1 – Architecture d’un SiPM : SiPM (haut gauche), cellule unique (haut droite), topologie
(bas gauche) et distribution du champ électrique (bas droite) [Buzhan et al., 2001]
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Figure 2.2 – Modélisation de la formation du signal du SiPM [Haitz, 1964] : schéma électrique
équivalent (gauche) et évolution du courant et de la tension aux bornes de la cellule (droite)
par épitaxie une couche de silicium faiblement dopée (p-) de l’ordre de 3 à 5 µm d’épaisseur.
Cette couche est ensuite recouverte de deux fines couches de silicium, fortement dopées p+ et
n+. Lorsqu’une tension d’alimentation est appliquée à la cellule, la couche épitaxiale (p-) est
associée à un faible champ électrique et forme une région de dérive des charges. La fine zone
de déplétion (inférieure au µm) créée à la jonction entre les zones (p+) et (n+) est par contre
associée à un champ électrique très important (3 à 5.105 V/cm). C’est la région d’avalanche
où aura lieu le processus de multiplication des charges. L’uniformité du champ sur toute
la cellule est garantie par un anneau de garde dopé n- qui l’entoure [Buzhan et al., 2001].
Une couche de silice (SiO2) est ensuite déposée sur la surface pour isoler électriquement
les cellules et réaliser une fenêtre optique qui améliore la pénétration des photons dans le
silicium. Enfin, un réseau de conducteur métallique en aluminium connecte à la surface du
SiPM toutes les cellules, via une résistance individuelle de quelques centaines de kΩ, dite
résistance de quenching RQ, généralement réalisée en polysilicium (30-80 MΩ.cm).
Le comportement de chaque cellule (GM-APD + résistance de quenching) peut être
décrit par le modèle électrique présenté sur la figure 2.2. La GM-APD, représenté par la
capacité CD de la jonction, est connectée en série à la résistance de quenching RQ. Cette
capacité est également mise en parallèle de la source de tension VBD, qui correspond à la
tension seuil du processus de décharge Geiger-Müller (BD pour breakdown, c’est à dire
claquage), de la résistance série équivalente de la diode RS propre au silicium (RS ' 1 kΩ
donc RQ  RS) et de l’interrupteur S. A l’état d’équilibre, aucun courant ne traverse la diode.
L’interrupteur S est ouvert. La capacité se charge à la tension d’alimentation Vbias > VBD.
Lorsqu’une paire électron-trou est créée à proximité de la jonction p-n, l’électron (appelé
photoélectron) est entrainé vers la zone de déplétion de fort champ électrique, où il est accéléré
à une énergie suffisante pour arracher d’autres électrons sur son passage par un processus
d’ionisation par impact, déclenchant ainsi une avalanche. Dans le cas du fonctionnement en
mode Geiger-Muller (Vbias > VBD), chaque charge générée peut déclencher plusieurs autres
avalanches augmentant de manière exponentielle le nombre d’électrons créés (processus
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divergent). Le gain obtenu est donc théoriquement infini. Il est en fait limité en courant par la
résistance de quenching RQ qui va stopper l’avalanche et permettre la détection d’un nouvel
évènement. Dans ce modèle, l’interrupteur S représente le déclenchement d’une décharge
qui est un processus aléatoire. Lorsqu’un porteur de charge créé par un photon incident ou
par agitation thermique traverse la zone de fort champ, il existe une certaine probabilité
pour qu’une décharge soit déclenchée. L’interrupteur S se ferme et CD se décharge à travers
RS avec une constante de temps τD (instant t0). La décharge étant limitée dans une région
d’épaisseur inférieure au µm, sa durée est très courte. La constante de temps associée τD
est de l’ordre de la centaine de ps. Le courant IAPD circulant dans RS, qui ne peut pas être
observé car il n’existe qu’à l’intérieur du silicium, décroit donc depuis une valeur de départ
IAPD,0 jusqu’à atteindre le courant de fonctionnement I0 :













' CD ∗RS (2.4)
Au fur et à mesure que CD se décharge, la tension à ses bornes VAPD chute générant une
différence de potentiel aux bornes de RQ. Le courant Icell circulant à travers cette résistance,
qui est le courant observé en sortie du SiPM, augmente alors selon l’équation :
Icell = I0 − I0 ∗ exp−t/τD (2.5)






Lorsque la capacité est complètement déchargée, IAPD = Icell = I0 et VAPD ' VBD car
RQ  RS. Si RQ est très grand, le courant I0 dans la jonction est suffisamment faible pour
que la probabilité qu’aucun électron ne se trouve dans la zone d’avalanche devient non nulle
(instant t1). L’avalanche s’arrête alors, S s’ouvre et la capacité CD de la cellule se recharge
jusqu’à la tension d’alimentation initiale Vbias à travers la résistance de quenching RQ avec
une constante de temps τC = RQCD (instant t2). Le nombre total de charges Qcell générées
au cours du processus d’avalanche dépend uniquement de la différence Vbias − VBD et de la
capacité de chaque cellule CD.
Chaque cellule constituant le SiPM se comporte, selon le schéma qui vient d’être décrit,
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Figure 2.3 – Formation du signal du SiPM : le signal en sortie est la somme du signal de chaque
cellule
comme un dispositif binaire qui produit une réponse identique indépendante du nombre de
photons incidents. Les GM-APDs, assemblées sur le même substrat silicium, sont reliées par
une bande conductrice commune qui collecte la somme des courants identiques générés par
chaque photodiode. Le signal en sortie du SiPM est donc proportionnel au nombre de cellules
activées simultanément. Si le nombre de photons incidents est très inférieur au nombre de
cellules du SiPM (de l’ordre de quelques centaines de photon par mm2), la probabilité que
deux photons interagissent simultanément dans chaque cellule est faible. Le SiPM, constitué
de détecteurs élémentaires binaires, se comporte alors comme un dispositif analogique qui
fournit une réponse proportionnelle à l’intensité lumineuse incidente (nombre de pixels
touchés) (fig. 2.3).
Les SiPMs étant basés sur une technologie silicium, ils peuvent être conçus à moindre
coût dans de nombreuses géométries. Plusieurs entreprises ou laboratoires proposent des
SiPMs avec des tailles de cellules variant de 15µm [Zecotek, n.d.] à 100 µm [Hamamatsu, n.d.]
pour une surface totale allant de 0,25×0,25mm2 [SensL, n.d.] à 9×9mm2 [Photonique, n.d.]
(Tableau 2.2). Pour couvrir de grandes surfaces de détection, les SiPMs peuvent également
être assemblés en matrices. Les premières matrices commercialisées étaient constituées de
SiPMs individuels montés sur un circuit imprimé commun, ce qui entraînait une zone morte
importante entre chaque pixel. Récemment, plusieurs industriels ont proposé des matrices
monolithiques allant de 2×2 à 6×6 pixels, qui sont fabriquées à partir d’un substrat commun
de silicium. Cette caractéristique permet d’obtenir une bonne uniformité des performances
des SiPMs de la matrice et de réduire les zones mortes entre eux, ce qui augmente à la fois
la collection de la lumière et optimise la compacité du capteur. Les modèles actuellement
proposés utilisent des via en surface qui ramènent le signal généré par les SiPMs sur un des
cotés de la matrice (fig. 2.4). Ce système ne permet d’assembler les matrices avec un espace-
ment régulier que sur trois des quatre cotés, ce qui complique la fabrication de détecteurs de
grande surface. Hamamatsu annonce cependant la fabrication prochaine de modèles dont la
collection du signal se fera sous la matrice grâce à des contacts traversant le silicium. Ces
modèles seront alors assemblables sans zones mortes sur leurs quatre cotés [Nagano et al.,
2011].
L’ajustement de la structure d’un SiPM (type de jonction, taille et nombre de cel-
lules, ...) permet de modifier ses performances de détection. Le choix de la géométrie dépendra
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Figure 2.4 – Différentes matrices de SiPMs proposées par Hamamatsu : matrice de SiPMs
individuels (gauche) ou matrice monolithique (droite)
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Tableau 2.2 – Liste des entreprises ou laboratoires produisant des SiPMs
alors principalement de l’application visée.
2.1.2 Les caractéristiques intrinsèques des SiPMs
Les principales caractéristiques intrinsèques d’un SiPM, comme le gain, l’efficacité
de détection, la dynamique et les bruits thermiques et corrélés, seront détaillés dans cette
section. Les performances temporelles des SiPMs ayant peu d’importance pour l’imagerie
per-opératoire, ces caractéristiques ne seront, par contre, pas développées [Renker and Lorenz,
2009].
2.1.2.1 Le gain
Le gain définit le nombre total de charges créées dans une cellule par un porteur de
charge primaire lors du processus d’avalanche. Le processus d’avalanche saturant complète-
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ment la cellule, la fluctuation du gain d’une cellule individuelle est très faible (excess noise
factor très proche de 1). Ce gain est décrit par la relation :
Gain = Qcell
e
= CD(Vbias − VBD)
e
(2.8)
où Qcell est la charge maximale accumulée dans la cellule, e la charge d’un électron
(1,6.10−19 C), CD la capacité de la cellule qui dépend de sa surface, Vbias la tension d’ali-
mentation et VBD la tension de décharge. Comme nous le verrons par la suite, la différence
Vbias − VBD, appelée surtension, joue un rôle crucial sur les performances du SiPM. Le gain
en plus d’être sensible à la tension d’alimentation dépend aussi fortement de la température
[Buzhan et al., 2001]. En effet, lorsque celle-ci augmente, les vibrations cristallines de la
matrice deviennent plus importantes. Le porteur de charge primaire a donc une plus forte
chance d’interagir avec les atomes du cristal avant d’avoir atteint l’énergie cinétique lui
permettant de les ioniser. Cela se traduit par une augmentation linéaire de VBD avec la
température et impose donc, pour obtenir une surtension constante et donc un gain constant
d’augmenter d’autant le Vbias. Chaque cellule ayant une capacité d’une centaine de fF, le
gain d’un SiPM est de l’ordre de 106 pour une surtension de quelques volts, soit l’équivalent
de celui d’un PMT. Il est donc possible d’observer des signaux d’une intensité lumineuse
de l’ordre du photon. L’amplitude du signal généré sur une résistance 50 Ω (plusieurs mV)
simplifie également la mise en œuvre de l’électronique de lecture.
2.1.2.2 L’efficacité de détection
L’efficacité de détection ou PDE (Photon Detection Efficiency) quantifie la probabilité
pour qu’un photon incident soit détecté par le SiPM, c’est à dire la probabilité que le photon
produise une décharge dans l’une de ses cellules. Le PDE est le produit de trois facteurs :
PDE = QE ∗ Pavalanche ∗ εgeom (2.9)
où QE (Quantum Efficiency) représente le rendement quantique, c’est à dire la probabilité
qu’un photon génère une paire électron trou dans la zone sensible du détecteur, Pavalanche la
probabilité que le photoélectron créé déclenche une avalanche dans la zone de déplétion et
εgeom l’efficacité géométrique, c’est à dire la proportion de la surface totale du détecteur qui
est effectivement sensible (facteur de remplissage).
Le rendement quantique QE est donné par le produit de la transmittance de la couche
diélectrique sur la surface supérieure du silicium et du rendement quantique interne. Le
premier terme dépend de l’angle d’incidence du photon et les deux termes de sa longueur
d’onde. Le rendement quantique interne varie généralement de 50 à 90 % selon la longueur
d’onde.
Pavalanche dépend principalement de la surtension Vbias − VBD par l’intermédiaire des
taux d’ionisation des électrons et des trous qui augmentent avec le champ électrique. La
probabilité d’avalanche est également liée à la position où la paire électron-trou est créée
dans la région active de la diode ainsi qu’à la nature du porteur de charge qui va déclencher
l’avalanche [Piemonte, 2006]. Dans le silicium, le taux d’ ionisation et la mobilité des électrons
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sont plus importantes que ceux des trous ce qui implique que la probabilité de création d’une
avalanche est plus forte lorsqu’elle est déclenchée par un électron. Dans ces conditions, la
création de la paire électron-trou doit avoir lieu dans la région dopée p de la jonction afin que
l’électron puisse traverser l’ensemble de la région de haut champ électrique [Renker, 2006]. Le
positionnement de cette région active dopée p par rapport à la surface d’entrée du capteur va
donc influencer l’efficacité de détection du SiPM et sa dépendance spectrale. La profondeur
d’interaction du photon incident dans le silicium dépend en effet de sa longueur d’onde.
Dans le cas des SiPMs basés sur une structure de type n+/p/pi/p+ associant une couche
n+ sur un subtrat p+ (fig. 2.1), seuls les photons de grandes longueurs d’onde supérieures à
500 nm (vert et rouge) pourront interagir dans la zone dopée p. Les photons de plus faibles
longueurs d’onde (bleu) seront absorbés dans la couche non déplétée dopée n+ (pour 500 nm
de silicium, la probabilité qu’un photon de 420 nm soit absorbé est proche de 100%). Cette
structure de diode sera donc optimisée pour les longueurs d’onde dans le vert et au delà.
A l’inverse les structures de diode associant une couche silicium dopée p sur un substrat
dopé n+ seront plus sensibles aux faibles longueurs d’onde (bleu, UV) [Piemonte, 2006] (fig.
2.5). La probabilité d’avalanche Pavalanche varie selon les structures de diode et la tension
d’alimentation entre 0,5 et 1 [Piemonte, 2006].
Figure 2.5 – Efficacité de détection en fonction de la longueur d’onde pour des modèles de différents
fabricants avec une architecture p/n (droite) ou n/p (gauche). Les modèles HPK sont ceux de chez
Hamamatsu [Dinu et al., 2009]
εgeom dépend principalement de la taille de la surface active des cellules. En effet, il
existe une zone morte entre chaque cellule élémentaire nécessaire à l’intégration de l’anneau
de garde, de la résistance de quenching et du conducteur qui relie toutes les cellules et collecte
les charges. Plus les cellules sont grandes, plus cette zone morte sera faible en proportion
et donc plus l’efficacité géométrique sera importante. L’efficacité géométrique des SiPMs
actuellement commercialisés est généralement comprise entre 20 et 80 % en fonction de la
taille des cellules utilisées.
Plusieurs équipes étudient actuellement des architectures permettant de diminuer la
zone morte entre les cellules (fig. 2.6). Une première alternative consiste à implanter les
résistances de quenching au sein même du substrat [Ninković et al., 2011; Zhang et al., 2010].
Des pixels dopés n+ sont réalisés sur un substrat faiblement dopé n- et une couche commune
p+ est ajoutée par épitaxie sur toutes les cellules pour réaliser les jonctions p-n et un contact
ohmique avec une unique cathode. Le contact entre la zone p+ et le substrat crée une zone
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Figure 2.6 – Architectures de SiPMs à forte efficacité géométrique : Résistance intégrée dans le
substrat [Ninković et al., 2011] (gauche), contact traversant [Choong and Holland, 2012] (centre) et
architecture à micropuits [Sadygov et al., 2006] (droite)
profonde de déplétion à travers le substrat qui isole les cellules. Seule la zone située sous
les pixels n+ n’est pas déplétée et sert de résistance de quenching. Ces résistances sont
connectées en commun sur une base dopée n+ qui sert de contact ohmique pour l’anode.
Cette architecture permet d’économiser en surface l’espace nécessaire pour la résistance
de quenching et les lignes de collection métallique. La seule zone morte imposée entre les
cellules est une région suffisamment large de substrat déplété pour les isoler électriquement.
Des SiPMs avec une distance entre cellules de 4 µm ont ainsi été développés alors que cet
intervalle est généralement compris entre 8 et 20 µm pour les modèles classiques. Le principal
inconvénient de ce système est que la résistance de quenching passant par l’épaisseur du
substrat de silicium est beaucoup plus élevée que pour les architectures classiques ce qui
entraine une constante de temps de rechargement pouvant aller jusqu’à la µs (cf. §2.1.2.6).
Une variante de ce système proposée par Choong et al. consiste à remplacer la résistance de
quenching située dans le substrat par une colonne conductrice en métal ou en polysilicium
fortement dopé reliée à un contact métallique individuel situé à l’arrière du capteur[Choong
and Holland, 2012]. Ce montage permet alors de coupler le détecteur directement à un ASIC
capable de traiter chaque cellule individuellement. Cette structure offre également une plus
grande liberté sur le design de l’électronique associée au détecteur. Une autre alternative,
proposée par Hamamatsu, consiste à remplacer le polysilicium habituellement utilisé pour la
résistance de quenching par une fine couche de métal transparente hautement résistive. Cette
couche présentant une transmittance supérieure à 80% pour des longueurs d’onde au delà de
400nm, elle peut être déposée directement au dessus de la surface active des cellules, ce qui
permet de diminuer le gap entre cellules et donc d’augmenter l’efficacité géométrique [Nagano
et al., 2011]. Enfin, une dernière architecture proposée par Sadygov et al. et développée chez
Zecotek consiste à réaliser une cathode fortement dopée p+ commune et continue et des
micropuits fortement dopés n+ vers lesquels les photoélectrons vont dériver puis déclencher
une avalanche. Cette technologie, permet de réaliser des SiPMs avec une très forte densité de
cellules et un taux de remplissage de 100% [Sadygov et al., 2006; Anfimov et al., 2011].
Compte tenu des nombreux paramètres influençant l’efficacité de détection d’un SiPM,
celle-ci peut varier fortement selon les modèles, de 5% [Llosa et al., 2008] à plus de 50%
pour certains prototypes [Dolgoshein et al., 2012]. Il est cependant difficile de réaliser des
comparaisons car les méthodes de mesure de l’efficacité de détection absolue varient beaucoup
d’une publication à l’autre et peuvent prendre en compte ou non différents facteurs tel que
le bruit corrélé (cf. §2.1.2.5).
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Figure 2.7 – Dynamique de réponse d’un SiPM : Nombre de cellules activées en fonction du
nombre de porteurs de charges primaires (photoélectrons) créés par un flux lumineux incident.
2.1.2.3 La dynamique de réponse
La dynamique décrit la gamme d’intensité lumineuse pour laquelle la réponse du SiPM
est proportionnelle au signal incident. La proportionnalité de la réponse est vérifiée tant que
la probabilité que deux photons atteignent simultanément la même cellule reste négligeable.
Le nombre de cellules déclenchées Nd par une impulsion lumineuse peut être décrit par la
relation suivante :
Nd = Ncell(1− e−
Nphoton.PDE
Ncell ) (2.10)
où Ncell est le nombre total de cellules du SiPM, Nphoton le nombre de photons incidents
et PDE l’efficacité de détection [Roncali and Cherry, 2011]. Cette équation présente un
comportement quasi-linéaire tant que le nombre moyen de porteurs de charge primaires
par cellule (nombre de photoélectrons NphotonPDE) est très faible (saturation du signal
inférieure à 1 % si Nphoton.PDE
Ncellule
<0,02) (fig. 2.7). Expérimentalement, on mesure généralement
une dynamique plus restreinte. Ceci est dû au fait que l’expression précédente ne prend pas en
compte les effets du bruit d’obscurité (cf. §2.1.2.4), du bruit corrélé (cf. §2.1.2.5) et du temps
de recharge du SiPM (cf. §2.1.2.6), qui peuvent influencer fortement le nombre total de cellules
activées [Dolgoshein et al., 2006]. Des modèles plus sophistiqués ont donc été développés
pour simuler précisément la réponse du SiPM à différentes sources lumineuses en fonction
de ses caractéristiques géométriques et physiques [Van Dam et al., 2010]. Pour obtenir une
réponse linéaire sur une large gamme d’intensités lumineuses incidentes, le SiPM doit donc
disposer d’un grand nombre de cellules. La densité de cellules dépend évidemment de leurs
tailles et varie selon les modèles actuellement disponibles entre 100 et 1500 cellules/mm2.
Les évolutions citées au paragraphe 2.1.2.2 permettent d’améliorer l’efficacité géométrique
en diminuant les zones mortes, ce qui augmente également la densité de cellules et donc la
dynamique des SiPMs. Ainsi Zhang et al. ont pu produire un SiPM avec des cellules de 6 µm
et un gap de 4 µm ce qui permet d’atteindre une densité de 104 cellules/mm2 [Zhang et al.,
2010]. L’architecture à base de micropuits proposé par Sadygov et al. permet quant à elle
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d’atteindre une densité de 15000 à 40000 cellules/mm2 [Sadygov et al., 2006; Anfimov et al.,
2011].
2.1.2.4 Le bruit d’obscurité
Le bruit d’obscurité exprimé en nombre de coups par seconde (DCR : Dark Count
Rate) est la principale source de bruit qui limite l’utilisation des SiPMs pour la détection de
bas niveaux de lumière. Ce bruit a deux origines : la création thermique de porteurs de charge
libre dans la zone de déplétion à travers les centres de génération-recombinaison Shockley-
Read-Hall (niveaux d’énergie voisins du milieu du gap dus à des défauts cristallins ou à des
impuretés) et la création de porteurs de charge libres assistée par le champ électrique (effet
tunnel bande à bande ou via des centres de génération-recombinaison) [Renker, 2006]. Ces
évènements génèrent des impulsions simples qui ne font intervenir la décharge que d’une seule
cellule (amplitude correspondant à un niveau de un photoélectron) (fig. 2.8). La probabilité de
déclenchement d’une avalanche augmentant avec la surtension, la fréquence des évènements
thermiques varie avec la température, mais également avec la tension d’alimentation. De la
même manière, la composante du bruit lié au champ électrique augmente exponentiellement
avec l’intensité du champ électrique et donc avec la surtension. La fréquence du DCR dépend
également du nombre de cellules élémentaires et du volume de la zone de déplétion. Pour
des architectures classiques de SiPM, le seul moyen de diminuer le bruit d’obscurité est de
refroidir le capteur, diminuer la probabilité d’avalanche Pavalanche en baissant la surtension
et d’affiner les processus de fabrication afin d’obtenir des cristaux avec la plus grande pureté
possible. Entre 2010 et 2012, Hamamatsu a ainsi réussi à diminuer le bruit d’obscurité de
ses modèles d’un facteur 10, passant sur les modèle de 3×3mm2 avec des cellules de 50 µm
d’un DCR de 7 Mhz à environ 800 kHz à 25 °C (seuil de détection à 0,5 photoélectrons). Un
bruit d’obscurité trop important limite la détection de bas niveaux de lumière et augmente
le bruit de grenaille en raison du courant qui traverse la diode. Comme la fluctuation du
signal associé à une cellule activée est dominée par ce bruit électronique, les capacités de
comptage de photons du SiPM sont dégradées (fig. 2.17) [Bosio et al., 2008].
2.1.2.5 Le bruit corrélé
Le bruit corrélé correspond à la création d’avalanches supplémentaires après le déclen-
chement d’une cellule par un photoélectron ou un évènement thermique. On distingue deux
contributions principales : les afters pulses et la diaphonie optique (crosstalk) (fig. 2.8).
Lors du processus d’avalanche, des photons visibles sont créés, à raison de 3.10−5 par
électron pour des photons incidents d’énergie supérieure à 1,14 eV (gap du silicium) [Lacaita
et al., 1993]. En fonction de leur énergie et de l’endroit où ils ont été créés, ces photons sont
susceptibles de diffuser à travers le cristal ou d’être réfléchis sur une des interfaces de la
fenêtre optique du SiPM et de déclencher simultanément d’autres avalanches en interagissant
directement dans la zone de multiplication ou dans le substrat de cellules voisines [Britvitch
et al., 2007]. Ces évènements ne peuvent pas être discriminés de l’avalanche primaire et
on observera un pic d’amplitude correspondant à plusieurs cellules activées au lieu d’une
seule (impulsions à deux photoélectrons, trois, . . . ) (fig. 2.9). La probabilité de diaphonie
est proportionnelle au gain (c’est à dire au nombre de charges créées lors de l’avalanche
primaire et donc au nombre de photons produits) et à la probabilité d’avalanche Pavalanche.
La probabilité de diaphonie varie ainsi approximativement comme le carré de la surtension
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Figure 2.8 – Différentes contributions du bruit d’obscurité : (1) évènements thermiques, (2)
diaphonie optique et (3) after-pulse
[Danilov, 2009]. Le premier moyen pour diminuer cette probabilité est donc de fonctionner à
basse surtension. L’augmentation de la taille des cellules diminue également la probabilité de
diaphonie en limitant le nombre de cellules voisines accessibles [Eckert et al., 2010]. Une autre
solution consiste à créer des tranchées entre les cellules du SiPM remplies d’un matériau
fortement absorbant ou de métal [Piemonte, 2006; McNally and Golovin, 2009; Nagano et al.,
2011; Buzhan et al., 2006] (fig. 2.10). Ces tranchées permettent de supprimer une partie de
la diaphonie (contamination latérale dans la zone d’avalanche d’une cellule voisine), mais
imposent un compromis avec le facteur de remplissage des cellules et donc l’efficacité de
détection du SiPM. La géométrie de ces tranchées est également inefficace pour éliminer la
contamination provenant des réflexions des photons sur la fenêtre d’entrée du capteur ou
la diaphonie provenant de l’interaction des photons dans le substrat d’une cellule voisine.
Pour supprimer cette deuxième composante, d’autres équipes proposent l’utilisation d’une
seconde jonction p-n à la frontière entre le substrat et la région d’avalanche afin de former
une barrière de potentiel qui empêche les charges créées en dehors de la zone d’avalanche d’y
pénétrer [Danilov, 2009; Buzhan et al., 2009]. La combinaison de ces deux modes de suppres-
sion permet de réduire la probabilité de diaphonie d’un facteur 40 (diminution d’un facteur
9 et 4,5 pour les tranchées et la jonction supplémentaire, respectivement) [Buzhan et al., 2009].
Un afterpulse est une avalanche retardée qui est déclenchée par une charge capturée
par une impureté du cristal durant l’avalanche primaire et qui est libérée après une durée qui
dépend du temps de vie de ce défaut (de la nanosesonde jusqu’à plusieurs µs). La probabilité
de générer un afterpulse décroit avec le retard par rapport à l’avalanche primaire et, comme
pour la diaphonie optique, croit approximativement comme le carré de la surtension [Danilov,
2009; Buzhan et al., 2006]. Cette probabilité dépend également de la pureté du cristal et du
temps de recharge. L’afterpulse ayant lieu dans la même cellule que l’avalanche primaire, la
charge développée par l’avalanche secondaire dépend de l’état de recharge de la cellule. Si le
délai entre l’avalanche primaire et l’afterpulse est petit devant le temps de recharge, la cellule
n’est pas complètement rechargée et la charge totale maximale développée par l’avalanche
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Figure 2.9 – Signaux issus d’un SiPM (MPPC33-50BB, Hamamtsu). On distingue la contribution
de la diaphonie optique (crosstalk) et des afterpulses
secondaire ne peut pas être atteinte. On observe donc un signal d’amplitude inférieure à
un photo-électron qui suit une impulsion simple ou multiple créée par l’avalanche primaire
(fig. 2.9). Si le délai entre l’avalanche primaire et l’afterpulse est grand devant le temps
de recharge, une décharge normale est déclenchée. Comme pour la diaphonie optique, ces
évènements ne peuvent pas être distingués d’un signal initié par un photon ou un événement
thermique.
Les probabilités de diaphonie optique et d’afterpulses sont généralement comprises
entre 5% et 50% en fonction du type de SiPMs et de la surtension utilisée. Ce bruit corrélé a
une influence importante sur le signal mesuré à la sortie d’un SiPM. La nature stochastique
des processus mis en jeu entraîne tout d’abord une fluctuation sur le gain du SiPM puisque le
Figure 2.10 – Système de tranchée pour diminuer l’impact de la diaphonie optique (crossTalk)
[Nagano et al., 2011]
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Figure 2.11 – Signaux issus de deux SiPM mesurés grâce à un oscilloscope. On constate un temps
de rechargement plus important pour le MPPC33-50BB que pour le MPPC33-25
nombre équivalent de cellules activées par décharge primaire peut être supérieur à 1 et varier
d’un évènement à l’autre. Les pixels n’étant plus indépendants, le nombre de cellules activées
ne suit plus une distribution Poissonnienne. La fluctuation du gain, qui est équivalente
au bruit de multiplication (excess noise factor), peut fortement dégrader les capacités de
comptage de photons du SiPM pour les grandes surtensions, mais reste toutefois faible
par rapport à celle observée pour les APDs [Britvitch et al., 2007]. Dans le cas d’un SiPM
couplé à un scintillateur, cette fluctuation du gain détériore la résolution énergétique. Le
bruit corrélé influence également de manière significative la distribution en amplitude du
bruit d’obscurité. Lorsque le gain du SiPM est élevé, la charge moyenne développée par un
porteur de charge primaire associé à un événement de bruit peut être très supérieure à un
photoélectron. Si l’intensité du signal lumineux incident est élevée, sa détection ne sera pas
compromise par l’amplitude de ce bruit. Pour de faibles niveaux de lumière, comme ceux
produits par des particules β de basse énergie dans un scintillateur plastique, la détection
sera par contre difficile.
2.1.2.6 Le temps de recharge
Le temps de recharge définit le temps d’occupation de la cellule après avoir été
déclenchée et donc le temps nécessaire pour que la cellule soit à nouveau disponible pour
détecter un autre photon. Le temps de recharge impacte donc directement le temps mort
du SiPM et la dynamique de sa réponse. La constante de temps associée à cette recharge
est donnée par τC = RQCD. CD est proportionnelle à la surface de la cellule et varie entre
30 et 500 fF. RQ étant de quelques centaines de kΩ, la constante de temps associée à la
recharge d’une cellule unique varie généralement de quelques ns jusqu’à 50 ns (fig. 2.11). Les
applications nécessitant un taux de détection d’évènements très élevé, tels que les systèmes
TEP, ou une dynamique de réponse importante, favorisent donc des SiPMs avec des pixels
de petite taille et de faible résistance de quenching. La résistance en polysilicium utilisée
généralement pour les resistances de quenching étant très dépendante de la température, le
64 Caractérisation de photomultiplicateurs silicium
temps de recharge l’est également (-2.4 kΩ/°C) [Nagano et al., 2011]. L’utilisation d’alliage
métallique résistif dans les nouveaux détecteurs permet de réduire cette dépendance. Le temps
de recharge peut également être prolongé par le phénomène des afterpulses. Inversement,
la probabilité d’afterpulses diminue lorsque le temps de recharge augmente [Buzhan et al.,
2006].
2.1.3 Les nouvelles architectures
Au dela de l’amélioration des performances intrinsèques des SiPMs conventionnels,
plusieurs équipes cherchent à faire évoluer le concept en proposant des modèles offrant une
plus grande souplesse ou des informations supplémentaires. Nous présentons ici les SiPMs
numériques (dSiPM pour digital SiPM) développés par Phillips et les SiPMs à localisation.
Figure 2.12 – Schéma de principe des dSiPM (gauche), microphotographie d’un premier prototype
(centre) et cartographie du DCR par microcellule [Frach et al., 2009].
2.1.3.1 Les SiPMs digitaux
Frach et al. ont proposé un nouveau modèle de SiPM développé au sein des laboratoires
Philips qui possède une électronique intégrée permettant de réaliser directement dans le
détecteur une partie du traitement du signal [Frach et al., 2009]. Chacune des cellules est
associée à son propre circuit électronique de lecture (discriminateur+ convertisseur temps-
numérique (TDC)) qui permet de numériser directement l’instant de son déclenchement et
donc de compter individuellement chaque photon comme un signal numérique. Le détecteur
est ainsi moins sensible aux sources de bruit qui apparaissent généralement entre le détecteur
et l’électronique de traitement analogique (fig. 2.12). La possibilité d’accéder à la distribution
temporelle des photons individuels améliore également théoriquement la résolution temporelle
du détecteur. L’électronique de lecture individuelle de chaque GM-APD intégre aussi un
dispositif de quenching actif basé sur des transistors dédiés qui stoppent la décharge et
rechargent plus rapidement la cellule après son déclenchement qu’avec un quenching passif
basé sur une résistance. Enfin, une cellule mémoire de 1 bit permet d’activer ou de désactiver
chacune des cellules individuellement. Il a, par exemple, été montré que seules quelques
cellules participent majoritairement au DCR d’un SiPM (fig. 2.12). Ce système permet alors
en désactivant 10% des cellules les plus bruyantes de diminuer le DCR d’un facteur 3 à
20 °C et d’un facteur 10 à 0 °C [Frach et al., 2009]. D’autres traitements avancés des données
peuvent également être intégrées dans le capteur, ce qui ouvre la voie à une optimisation
«on chip» du design du détecteur en fonction de l’application visée [Haemisch et al., 2012].
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2.1.3.2 Les SiPMs à localisation
Pour les applications réclamant une très grande résolution sur de petites surfaces, Mc-
Clish et al. ont développé des SiPMs incluant un réseau de résistances en cellules permettant
grâce à quatre sorties de calculer le barycentre de la distribution de lumière sur la surface du
détecteur à partir de quatre signaux de sortie (Position Sensitive Silicon PhotoMultiplier :
PSSPM) (fig. 2.13) [McClish et al., 2010]. Plusieurs architectures de réseau résistif ont été
évaluées. Les résultats montrent que des pixels en LYSO de 500×500 µm2 peuvent être
parfaitement discriminés sur un SiPM de 5×5 mm2 [Schmall et al., 2012].
Figure 2.13 – Schéma du réseau de résistance d’un PSSPM (gauche) et image d’une matrice de
scintillateurs en LYSO de 500×500 µm2 vue par un PSSPM (droite)[McClish et al., 2010]
2.1.4 Les SiPMs pour la mesure de la lumière de scintillation
Comme nous l’avons déjà évoqué au chapitre 1, la détection de rayonnement γ ou de
particules β peut être réalisée grâce au couplage d’un SiPM avec un scintillateur. La quantité
de photons émis par le scintillateur étant proportionnelle à l’énergie déposée par la particule
absorbée, la mesure de la lumière de scintillation permet de quantifier les caractéristiques
de la source émettrice : le nombre d’impulsions générées par unité de temps à la sortie
du SiPM donne accès à l’activité de la source (taux de comptage) et l’amplitude de ces
signaux (proportionnelle au nombre de cellules activées simultanément) permet de remonter
à l’énergie déposée par la particule incidente. La mesure précise de ces deux paramètres
impose au SiPM certaines caractéristiques de détection qui peuvent différer en fonction du
type de source mesurée, émettrice β ou γ.
L’interaction des rayonnements γ dans les scintillateurs inorganiques les plus courants
génère une quantité de photons telle que l’amplitude du signal créé en sortie du SiPM est
très supérieure au niveau du bruit d’obscurité (quelques centaines de photoélectrons). Les
caractéristiques de ce bruit ne constituent donc pas une limite à la détection de rayonnements
γ de moyenne et haute énergies [Otte et al., 2005]. Pour la détection γ, l’un des objectifs
principaux est d’optimiser la réponse en énergie, c’est à dire la résolution et la dynamique.
La résolution variant comme l’inverse de la racine du nombre de photoélectrons créés, il
est nécessaire de disposer de l’efficacité de détection la plus élevée possible. La fluctuation
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du gain du SiPM dégrade également la résolution énergétique et impose de minimiser au
maximum les probabilités de crosstalk et d’afterpulses. De plus, le nombre de photoélectrons
créés par la lumière de scintillation étant important, la résolution peut être dégradée par des
effets de saturation du SiPM. Il est alors nécessaire de choisir un SiPM possédant un nombre
de cellules et donc une dynamique suffisante [Roncali and Cherry, 2011].
Pour la détection β, le critère essentiel est l’optimisation de la sensibilité de détection des
particules. Le spectre β étant continu, le principal facteur de dégradation de cette sensibilité
est l’élimination d’évènements basse énergie associés à un nombre de photoélectrons inférieur
au seuil appliqué pour éliminer le bruit d’obscurité. Ce seuil dépend de la fréquence et de
l’amplitude du bruit et donc du DCR et du bruit corrélé associé. La capacité d’un évènement
incident à dépasser le seuil de détection dépend quant à elle de l’efficacité de détection du
SiPM. Pour la détection de positons, il est donc nécessaire de minimiser le DCR et le bruit
corrélé et d’optimiser son PDE [Hudin et al., 2011]. Dans une moindre mesure, le gain du
SiPM influence également la sensibilité de l’imageur β en permettant d’obtenir un signal
physique détectable supérieur au bruit électronique. Tous ces paramètres dépendants de la
température et de la tension d’alimentation, il est également indispensable de quantifier et
de contrôler précisément leurs influences pour optimiser les performances des SiPMs pour la
détection de particules β.
2.2 Caractérisation des performances intrinsèques des
SiPMs
Nous décrirons dans cette partie les résultats d’une étude expérimentale visant à
caractériser les performances intrinsèques de différents SiPMs. Cette étude s’inscrit dans
le cadre de l’optimisation du fonctionnement des SIPMs comme photodétecteur pour le
développement de nouvelles sondes positon per-opératoires. Nos mesures se sont donc
principalement focalisées sur les performances les plus importantes pour la détection β :
l’efficacité de détection (PDE), le bruit d’obscurité (DCR et distribution en amplitude) et le
bruit corrélé (crosstalk et afterpulses). L’impact de la géométrie (taille et nombre de cellules)
et des paramètres de contrôle du SiPM (tension d’alimentation et température) sur ces
caractéristiques a également été étudié en détail [Hudin et al., 2011].
2.2.1 Le dispositif expérimental
Pour réaliser l’ensemble de ces mesures, un banc de caractérisation des SiPMs a été
développé en collaboration avec le service détecteur du LAL (Laboratoire de l’Accélérateur
Linéaire , Orsay). Différents SiPMs ont été étudiés afin de déterminer les caractéristiques les
plus adaptées à la mesure de la lumière de scintillation pour la détection β.
2.2.1.1 Le banc de mesure
La structure de base du banc de mesure est décrite sur la figure 2.14 . Elle s’inspire
du montage développé par Dinu et al.[Dinu et al., 2009]. Le SiPM est placé sur un circuit
électronique assurant son alimentation et la mesure du courant. Un amplificateur en série
assure, à travers sa résistance d’entrée interne de 50 Ω, la conversion en tension et l’am-
plification de l’impulsion de courant issue du SiPM. Les mesures de gain et de DCR ont
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été réalisées avec un amplificateur MITEQ AM 1309 qui possède un gain de 51 dB, un très
faible bruit (8 mV RMS) et une large bande passante de manière à ne pas déformer les
signaux (0,001 MHz à 1 GHz). Les mesures de PDE et de bruit corrélé ont été obtenus avec
un amplificateur MITEQ AU-1310 de performances identiques mais pourvu d’un gain de
33 dB. Le signal en sortie de l’amplificateur est numérisé à l’aide d’un oscilloscope Tektronix
DPO 7254 (bande passante 2,5 GHz) avec une fréquence d’échantillonnage pouvant aller
jusqu’à 40 GSamples/s (25 ps par point). Les signaux sont ensuite transférés vers le logiciel
d’acquisition via une connexion Ethernet qui permet également de piloter l’oscilloscope.
Afin de réaliser les mesures sans pollution lumineuse extérieure, le montage électronique est
placé dans une boite noire hermétique. Cette boite est elle-même placée dans une enceinte
thermostatée Fisher Bioblock afin de pouvoir étudier le comportement du SiPM en fonction
de la température. Cette enceinte permet de moduler la température avec une précision
de ± 0,1 °C entre -10 °C et +50 °C. La température est contrôlée grâce à une sonde de
température PT100 placée le plus proche possible du SiPM. Cette sonde est lue par un
multimètre Keithley 2100 interfacé avec le logiciel d’acquisition via une connexion USB.
L’alimentation du SiPM est assurée par un source-mètre Keithley 2611A qui permet de
fournir une tension continue très stable allant jusqu’à 200 V avec une précision de 5 mV.
Celui-ci nous permet également de contrôler le courant délivré par le SiPM avec une sen-
sibilité de 1 pA. L’alimentation est commandée par le logiciel d’acquisition via un port RS-232.
Le PDE et le bruit corrélé ont été mesurés en éclairant les SiPMs avec une LED bleue
utilisée en mode impulsionnel. Celle-ci est alimentée par un générateur HP8131A délivrant
des impulsions à une fréquence de 1MHz. La longueur d’onde de la LED, contrôlée avec
un monochromateur (λmax=470 nm et ∆λ=28 nm), a été choisie pour être proche de la
longueur d’onde d’émission maximum de la plupart des scintillateurs plastiques utilisés pour
la détection β. Cette longueur d’onde correspond également à la région de sensibilité maximale
Figure 2.14 – Schéma du banc de mesure pour la caractérisation des SiPMs
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Figure 2.15 – Traitement des signaux avec le logiciel : acquisition de la température et du courant
(Haut Gauche), acquisition des traces et détection des pics (Haut Droit), intégration des impulsions
(Bas Gauche), histogramme des charges pour une source lumineuse (Bas Droit)
des SiPMs utilisés dans cette étude. La largeur temporelle des impulsions lumineuses à la
sortie de la LED est inférieure à 30 ns FWHM. La LED est placée derrière un diffuseur et à
10 cm du SiPM afin de garantir une illumination uniforme du détecteur avec une incidence
quasi-normale à sa surface. L’intensité à la sortie de la source lumineuse est contrôlée à l’aide
d’une photodiode calibrée selon les normes du NIST (GENTEC-EO, PH100-Si, sensibilité
de 16pW @ 470 nm) et éclairée dans les mêmes conditions que le SiPM. La quantité de
photons nph frappant la surface du SiPM est ajustée à l’aide de filtres à densité neutre afin
d’obtenir une intensité lumineuse moyenne inférieure à un photon par impulsion (environ
0,5 photons/impulsion).
2.2.1.2 Le logiciel d’acquisition
Pour enregistrer et traiter les données issues des différents instruments de mesure, un
logiciel d’acquisition a été développé sous Labview (fig. 2.15). Celui-ci permet tout d’abord
de configurer l’oscilloscope, le source-mètre et le multimètre grâce aux drivers Tektronix et
Keithley dédiés. Il permet ensuite d’effectuer en parallèle l’acquisition et le traitement des
signaux issus de l’oscilloscope, ainsi que l’enregistrement de la température et du courant
délivré par le SiPM. L’analyse des signaux enregistrés par l’oscilloscope commence par
la soustraction de la ligne de base. Le logiciel effectue ensuite la détection des impulsions
sur le signal enregistré. On procède alors de manière différente selon le type de mesure réalisée.
Dans le cas du gain ou du DCR, les mesures sont basées sur l’analyse des signaux issus du
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bruit d’obscurité. Ceux-ci ayant une fréquence élevée (plusieurs centaines à plusieurs milliers
de kHz), on acquiert le signal par « traces » de 200 µs avec une fréquence d’échantillonnage
de 5 GSamples/s (200 ps par point). Le logiciel effectue alors la détection des pics dans la
trace (fig. 2.15). Pour cela, il utilise un algorithme basé sur des ajustements quadratiques.
Cet algorithme nécessite un réglage fin du seuil de détection et de la largeur à mi-hauteur des
pics, qui ont été optimisés pour chaque type de détecteur. Cette méthode permet d’effectuer
le traitement et l’enregistrement d’environ une trace par seconde, chaque trace contenant
entre quelques dizaines et quelques centaines d’impulsions. Connaissant la durée d’une trace,
il est possible de calculer le taux de comptage du bruit d’obscurité (DCR) en s’affranchissant
du temps mort du système d’acquisition. Ce taux de comptage est égal au nombre de pics
détectés divisés par le produit de la durée d’une trace et du nombre de traces mesurées.
Chaque pic est ensuite intégré pendant une durée qui correspond au temps de recharge de
la cellule du SiPM et qui varie, selon la taille des cellules de 40 ns à 150 ns. Le résultat
est ensuite présenté sous la forme d’un histogramme en charge (fig. 2.15). Cette charge,
initialement exprimée en pV.s, est convertie en coulomb puis en nombre de charges à l’aide




où Q est la charge en coulomb, I est l’intégrale du signal en pV.s, Zampli l’impédance
d’entrée de l’amplificateur (50 Ω), et Gampli son gain.
Les mesures de PDE et de bruit corrélé ont été réalisées à partir du même dispositif
d’acquisition, mais en déclenchant l’intégration des impulsions numérisés par une fenêtre de
coïncidence de 95 ns synchronisé sur le générateur alimentant la LED. Une seconde fenêtre
d’acquisition est ouverte entre deux impulsions lumineuses, soit 500 ns après l’ouverture de la
première fenêtre, afin d’estimer le nombre de coïncidences fortuites dues au bruit d’obscurité
(LED éteinte). Chaque évènement est intégré et deux histogrammes en charge sont calculés
pour le signal en coïncidence avec la LED et le signal d’obscurité.
Pour étudier des signaux de fréquence faible (quelques centaines de Hz) tels que
le bruit à haut seuil ou des signaux lumineux issus d’un scintillateur, l’acquisition par trace
de 200 µs n’est pas utilisable car la probabilité d’avoir un évènement dans la trace est
trop faible et le temps mort associé d’une seconde devient alors trop important. Pour ces
mesures, on utilise donc une fenêtre d’acquisition de quelques centaines de ns adaptée à la
durée de l’impulsion. Le seuil du trigger est choisi suffisamment haut pour avoir une faible
fréquence de DCR et on considère que la position du pic sur la trace est celle du trigger
(approximation justifiée car le temps de montée du signal du SiPM est de l’ordre de la ns).
L’oscilloscope est alors basculé en mode d’acquisition "FastFrame" qui consiste à acquérir
et à enregistrer un paquet de traces sans les afficher. Cette méthode permet de minimiser
le temps mort d’acquisition jusqu’à des fréquences d’événement de plusieurs kHz. Chaque
trace étant référencée en temps, il est alors possible de déterminer le taux de comptage des
impulsions.
2.2.1.3 Les SiPMs étudiés
Pour ces mesures nous avons évalué 5 modèles de chez Hamamatsu pour évaluer
l’influence de leur géométrie (taille des cellules et surface totale) sur leur performances
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Figure 2.16 – SiPMs Hamamatsu de 3×3 mm2 avec des cellules de 25×25 µm2 (gauche),
50×50 µm2 (centre)et 100×100 µm2 (droite)













MPPC11-25 1x1 25x25 14x14 1600 31
MPPC11-50 1x1 50x50 39x39 400 61
MPPC33-25 3x3 25x25 14x14 14400 31
MPPC33-50 3x3 50x50 39x39 3600 61
MPPC33-100 3x3 100x100 89x89 900 79
Tableau 2.3 – Caractéristiques géometriques des SiPM Hamamatsu étudiés
Nous avons choisi d’évaluer les SiPMs produits par Hamamatsu, car parmi tous les
modèles commerciaux actuellement disponibles, ils présentent le meilleur compromis en terme
de PDE et de DCR ce qui est un point crucial pour la détection β (DCR entre 300-600 kHz
et PDE entre 25-65 % pour des modèles de 1×1 mm2 contre 0,8-1,3 MHz et 20-23 % chez
SensL) [Dinu et al., 2009]. De plus, la structure de ces SiPMs, de type p/n, est optimisée dans
le bleu (λmax=440 nm) et est donc parfaitement adaptée à la longueur d’onde d’émission des
scintillateurs plastiques utilisés pour la détection β (St Gobain BC400, λmax=423 nm). Enfin,
la polarité positive des signaux issus des SiPMs Hamamatsu est adaptée à l’électronique
de lecture utilisée pour développer nos systèmes de détection per-opératoire (cf. chap. 4).
Deux modèles de MPPC33-50 aux caractéristiques géométriques identiques ont été évalués.
Le second correspond à une nouvelle génération de capteur optimisé en terme de bruit
d’obscurité. On distinguera ces deux SiPMs par les suffixes BB (bas bruit) et HB (haut
bruit). Les principaux paramètres influençant les performances de détection des SiPM sont
la surtension et la température. Nous avons donc réalisé nos mesures pour des surtensions
∆V = Vbias − VBD de ∆V/VBD ≈ 1,5-6,5 %, 0,5-3,5 % et 0,5-2 % pour les SiPMs avec
des cellules de 25×25µm2, 50×50µm2 et 100×100µm2, respectivement. Ces mesures ont
également été réalisées pour des températures de 20 °C, 30 °C et 38 °C.
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Figure 2.17 – Spectre de bruit d’obscurité pour un MPPC11-25 à 20 °C pour trois valeurs de Vbias
(haut) Gain des MPPC33-25 et MPPC33-50 à 20, 30 et 38 °C exprimé en fonction de Vbias (bas
gauche) et en fonction de la surtension ∆V=Vbias-VBD (bas droite). Les ajustements linéaires sur
chacune des courbes sont représentés par un trait noir.
2.2.2 Résultats
2.2.2.1 Le gain
Le gain intrinsèque du SiPM peut être calculé à partir des spectres mesurés sur le
bruit d’obscurité (fig. 2.17). On observe sur ces spectres une excellente résolution des pics
individuels correspondant à une ou plusieurs cellules activées simultanément. Cette résolution
élevée démontre tout d’abord le faible bruit électronique du système, mais également la faible
fluctuation du nombre de charges développées par avalanche et l’excellente uniformité du
gain des cellules (la capacité CD des cellules et leur tension de décharge VBD ont une très
faible dispersion d’une cellule à l’autre). Le premier pic (1 cellule activée/1 photoélectron)
correspond à la charge développée par une cellule unique déclenchée par un événement de
bruit. Les pics de deux, trois ou quatre photoélectrons sont liés au phénomène de diaphonie
optique entre cellules. Les événements de bruit entre les pics principaux correspondent à
des afterpulses (dont l’amplitude est inférieure à un photoélectron) intégrés en même temps
que les impulsions issues de l’avalanche primaire (bruit d’obscurité simple ou diaphonie) (cf.
§2.2.2.3). En mesurant l’écart entre deux pics successifs grâce un algorithme de fit gaussien,
on détermine la charge moyenne Qcell développée dans une cellule par un porteur de charge
primaire au cours d’une décharge Geiger Müller, c’est à dire le gain du SiPM (formule (2.18)).
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Figure 2.18 – Variation du gain en fonction de la surtension pour les 5 modèles de SiPM à 20 °C
(), 30 °C (∆) et 38 °C (◦). L’erreur relative sur la mesure du gain est inférieure à 1,6 % et n’est
pas représentée sur la figure.
La variation du gain en fonction de Vbias obtenue pour les SiPMs MPPC11-25 et
MPP11-50 est présentée sur la figure 2.17 pour trois températures différentes. On constate,
comme prévu par la théorie, que le gain varie linéairement en fonction de Vbias quelque soit la
température. A partir de ces variations, il est possible de déterminer la tension de décharge
VBD en appliquant un fit linéaire et en extrapolant la tension correspondant à un gain unitaire.
La pente de chaque droite permet également de remonter directement à la capacité CD des
cellules de chaque SiPM. L’influence de la température sur le gain est également illustrée sur
la figure 2.17 : le gain diminue lorsque la température augmente, en raison de l’augmentation
du VBD. En revanche, les pentes ne varient pas avec la température, puisqu’elles ne dé-
pendent que de la capacités CD des cellules. Le gain est donc indépendant de la température
pour une surtension ∆V = Vbias − VBD constante (fig. 2.17). Ce résultat est important
car il indique que pour compenser les effets de la température sur le gain du SiPM, il sera
nécessaire et suffisant d’asservir Vbias à la température afin d’assurer une surtension constante.
La figure 2.18 présente les résultats de la variation du gain en fonction de la surtension
et de la température pour les 5 modèles de SiPM évalués. Les caractéristiques électriques
intrinsèques des SiPMs issues de ces courbes sont résumées dans le tableau 2.4. Les capacités
des cellules sont proportionnelles à leur surface totale et de l’ordre de 30 fF, 130 fF et 500 fF
pour des cellules de 25 µm, 50 µm et 100 µm, respectivement. Les SiPMs avec les plus grandes
cellules ont donc les plus forts gains et sont également les plus sensibles à une variation du
Vbias. Les variations relatives maximales des gains à 20 °C, qui dépendent de Vbias, restent
toutefois inférieures à 0,3 %/mV quelque soit le SiPM. L’augmentation linéaire de VBD avec
la température est comprise entre 50 et 60 mV/°C. Cette augmentation se traduit par une
diminution linéaire du gain avec la température pour un Vbias donné. La variation absolue
du gain en fonction de la température est indépendante de Vbias et est de l’ordre de -104/°C,
-5x104/°C, -18x104/°C pour des cellules de 25 µm, 50 µm et 100 µm, respectivement. La
variation relative maximale correspondante (correspondant à la tension d’alimentation la
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Désignation VBD(V)
VBD vs T
(mV/˚C) CD (fF) Gain G
MPPC11-25 68,7±0,02 51±0,52 30±0,2 2-7,3.105
MPPC11-50 69,18±0,008 56±1,2 140±0,6 0,5-2,1.106
MPPC33-25 69,1±0,011 59±1,6 27±0,1 2,5-7,6.105
MPPC33-50BB 69,84±0,01 58±0,8 126±0,6 0,5-1,9.106
MPPC33-50HB 69,52±0,006 58±1 130±1,7 0,4-1,8.106
MPPC33-100 68,05±0,004 56±0.07 500±1,4 0,9-4,2.106
Désignation ∆G vs Vbias(mV−1)
(∆GG )max vs Vbias
(%/mV) ∆G vs T (°C
−1) (
∆G
G )max vs T
(%/ °C)
MPPC11-25 190±1,2 9.10−2±1,5.10−3 9,7.103±329 -5±0,2
MPPC11-50 900±3,6 14.10−2±1,3.10−3 5.104±1000 -11±0,5
MPPC33-25 170±0,9 6.10−2±0,2.10−3 9,9.103±407 -4±0,2
MPPC33-50BB 790±3,4 15.10−2±1,9.10−3 4,6.104±757 -10±0,2
MPPC33-50HB 800±4,3 16.10−2±2,5.10−3 4,6.104±1540 -12±0,5
MPPC33-100 3100±11,7 29.10−2±3.10−3 18.104±1270 -19±0,3
Tableau 2.4 – Caractéristiques électriques intrinsèques des 5 modèles de SiPMs. Les valeurs de
VBD, de gain G et de (∆G/G)max en fonction de Vbias sont données pour T=20˚C.
plus basse) est comprise entre -4 %/°C et -19 %/°C. Les variations du gain en fonction de
Vbias et de la température sont donc importantes et doivent être précisément contrôlées.
Toutefois, cette dépendance doit être comparée à celle des photodiodes à avalanche qui est
de l’ordre de 1 %/mV et 5 %/°C pour un gain de 100 [Buzhan et al., 2003].
2.2.2.2 L’efficacité de détection
L’efficacité de détection des SIPMs a été mesurée en mode comptage de photon en
utilisant des impulsions lumineuses de faible intensité. On peut donc considérer que le nombre
de décharges primaires suit une loi de distribution Poissonienne. La probabilité P(0) de ne
pas détecter une impulsion lumineuse (zéro cellule activée) est donc :
P (0) = e−npe (2.12)
où npe est le nombre moyen de photoélectrons primaires déclenché par une impulsion

















où nph est le nombre de photons frappant la surface du SiPM tel que mesuré par
la photodiode calibrée. nped est le nombre d’impulsions de lumière pour lesquels aucun
photoélectron n’a été détecté et qui sont donc situés dans le piedestal du spectre (fig. 2.19).
ntot est le nombre total d’impulsions lumineuses ayant éclairé le SiPM pendant la mesure.
n0ped et n0tot correspondent aux mêmes grandeurs lorsque la LED est éteinte et permettent de
quantifier le nombre d’évènements fortuits liés au bruit d’obscurité et détectés en coïncidence
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Figure 2.19 – Spectre de la LED utilisé pour le calcul de l’efficacité de détection. Le spectre avec
LED éteinte est analysé de la même manière pour quantifier l’influence du bruit d’obscurité.
avec les impulsions lumineuses. nped et n0ped sont estimés à partir de l’intégrale du nombre
d’évènements du spectre en charge de la LED allumée et éteinte en dessous de 0,5 photo-
électron. ntot et n0tot sont mesurés à partir du nombre total d’évènements dans le spectre
de la LED allumée et éteinte, en incluant les évènements appartenant au piédestal. Par
rapport aux méthodes basées sur la mesure de la charge moyenne produite lors de la détection
d’une impulsion lumineuse et généralement utilisées par les fabricants pour caractériser leurs
SiPMs, la méthode de comptage, basée sur la mesure de la probabilité de ne pas détecter
l’impulsion, permet de supprimer l’effet de la diaphonie optique et des afterpulses qui distord
la distribution Poisonnienne du nombre de photoélectrons vers les grandes valeurs, entraînant
ainsi une surestimation significative du PDE, notamment pour les hauts Vbias et les hautes
températures.
La figure 2.20 montre que le PDE augmente avec la surtension mais est insensible à la
température pour une surtension et donc un gain constant. Les courbes confirment également
la forte dépendance du PDE avec l’efficacité géométrique du SiPM puisque le PDE augmente
fortement avec la taille des cellules mais pas avec leur nombre. L’augmentation avec la
surtension s’explique par l’augmentation de la probabilité de déclenchement d’une avalanche.
Lorsque celle-ci tend vers 1, le PDE sature. Cette saturation est principalement visible
sur les SiPMs équipés de cellules de 25 µm. Pour les cellules plus grandes, l’augmentation
trop importante du bruit d’obscurité et des probabilités de crosstalk et d’afterpulses (fig.
2.21) pour les surtensions élevées limite la gamme d’utilisation du Vbias et ne permet pas
d’atteindre une probabilité d’avalanche, et donc un PDE, optimale [Buzhan et al., 2006]. La
valeur maximale du PDE obtenu pour les différents SiPMs (environ 22% pour les cellules
de 25µm et 37% pour ceux de 50µm et 100µm) ne varie donc pas comme leur efficacité
géométrique. Comme déjà rapporté par d’autres études [Dinu et al., 2009; Bonanno et al.,
2009] , les valeurs de PDE mesurées ici sont très différentes des valeurs de références données
par Hamamatsu : 25% (cellule de 25µm) 50% (50µm) et 65% (100µm) [Hamamatsu, n.d.].
Ces écarts s’expliquent par la méthode en courant utilisée par Hamamatsu pour la mesure
du PDE, qui inclut la contribution de la diaphonie optique et des afterpulses. Comme ce
bruit corrélé augmente significativement avec la taille des cellules (cf 2.2.2.3), l’écart observé
est plus important pour les cellules de 100µm. Nos mesures sont par contre en bon accord
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Figure 2.20 – Efficacité de détection en fonction de la surtension à 20 °C (), 30 °C (∆) et
38 °C (◦). L’erreur relative sur la mesure du PDE est d’environ 3 % et n’est pas représentée sur les
courbes
avec une étude exhaustive récente basée sur un montage expérimental différent [Eckert et al.,
2010].
2.2.2.3 Le nombre moyen de cellules activées par avalanche primaire : la dia-
phonie optique et les afterpulses
Le nombre total de cellules activées par une avalanche primaire déclenchée par un évé-
nement de bruit ou un photon traduit l’importance du bruit corrélé sur la formation du signal
en sortie d’un SiPM. La distribution (moyenne et variance relative) de ce nombre de cellules
a été déterminée à partir du même montage expérimental que celui utilisé pour mesurer le
PDE. Le spectre en charge mesuré avec la LED est tout d’abord corrigé de la contribution
des événements fortuits dus au bruit d’obscurité puis exprimé en nombre de photoélectrons
d’après les mesures de gain (fig. 2.18). Le ratio entre le nombre moyen de photoélectrons
Nmoyen (fig. 2.19) créés par une impulsion lumineuse (en incluant les évènements du piédestal)
et le nombre moyen de décharges primaires npe déterminé à partir des mesures de PDE
nous permet de quantifier le nombre moyen de cellules activées par une avalanche primaire
nf . Cette valeur indique à la fois la contribution de la diaphonie et des afterpulses mais ne
permet cependant pas de les discriminer. Elle représente le gain réel du SIPM, c’est à dire la
relation effective entre le nombre de décharges primaires et la charge totale à la sortie du SiPM.
Les valeurs du nombre moyen de cellules activées par une décharge primaire sont
présentées sur la figure 2.21. On observe tout d’abord que ce nombre moyen est supérieur
à 1 et augmente fortement avec la surtension en raison de l’augmentation des probabilités
de diaphonie optique et d’afterpulses. Ces probabilités sont proportionnelles au gain et à la
probabilité d’avalanche Pavalanche, qui augmentent avec la surtension. Elles sont en revanche
presque indépendantes de la température pour une surtension et donc un gain constant. De
la même manière, la variance relative sur le nombre moyen de cellules activées augmente
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Figure 2.21 – Nombre moyen de cellules activées par avalanche primaire en fonction de la
surtension à 20˚C (), 30˚C (∆) et 38˚C (◦). L’erreur relative sur la mesure de nf est en
moyenne de 1,7% et n’est pas représentée sur les courbes.
Figure 2.22 – Probabilité de diaphonie optique et d’afterpulses en fonction du gain à 20˚C pour
différents SiPMs.
fortement avec la surtension et est indépendante de la température pour un gain constant,
comme déjà mis en évidence par d’autres études [Musienko et al., 2006]. De manière simpli-
fiée, le nombre équivalent de cellules activées par un trigger primaire via les phénomènes
de diaphonie optique et d’afterpulses peut être modélisé par une distribution géométrique
[Balagura et al., 2006; Vinogradov, 2012]. Ce modèle est basé sur l’approximation qu’un
évènement primaire peut uniquement produire zéro ou un évènement secondaire (crosstalk
ou afterpulse) qui peut à son tour créer uniquement zéro ou un évènement tertiaire... Dans
cette progression géométrique, chaque trigger primaire peut déclencher k cellules secondaires
avec une distribution de probabilité exponentielle de la forme αk−1 où α est la somme des
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probabilités de crosstalk et d’afterpulses [Vinogradov, 2012]. Cette distribution exponentielle
des évènements secondaires est confirmée lorsqu’on observe le spectre en charge du bruit
d’obscurité (fig. 2.24). Dans le modèle géométrique, le nombre moyen nf de cellules acti-




La figure 2.22 montre la variation de α en fonction du gain du SiPM. On constate
que α diminue avec la taille des cellules pour un même gain. Ceci est lié à la fois aux
valeurs différentes du Pavalanche des SiPMs et à la diminution du nombre de cellules voisines
accessibles. Cette diminution n’est pas compensée par l’augmentation du nombre de défauts
cristallins dans des volumes de détection plus importants qui tend à augmenter la probabilité
d’afterpulses et qui peut, par contre, expliquer l’augmentation de nf avec le nombre de
cellules pour un même gain de SiPMs (fig. 2.22).
Figure 2.23 – Bruit d’obscurité (DCR) en fonction de la surtension pour les modèles de 1×1mm2
(gauche) et 3×3mm2 (droite) à 20˚C (), 30˚C (∆) et 38˚C (◦). L’erreur relative sur la mesure
du DCR est d’environ 0,2% et n’est pas représentée sur les courbes.
2.2.2.4 Le bruit d’obscurité et le seuil de détection
La figure 2.23 présente le DCR total (taux de comptage du bruit d’obscurité au dessus
d’un seuil de 0,5 photoélectrons) en fonction de la surtension et de la température. Le DCR
croît quasi-exponentiellement avec la tension d’alimentation, ce qui semble montrer que la
composante du bruit d’obscurité liée au champ électrique qui augmente exponentiellement
avec l’intensité du champ est dominante quand la surtension devient importante. Pour une
taille de cellule donnée, le DCR est directement proportionnel au nombre de cellules (DCR
multiplié par 9 entre les SiPMs de 1×1 et 3×3 mm2 quelles que soient la surtension et la
température). Le DCR dépend également de la taille des cellules et plus précisément du
volume de la zone de déplétion. Plus le volume actif est élevé, plus le nombre de défauts est
important. Il n’existe toutefois pas de relation linéaire entre le DCR et la taille du volume
actif : le DCR est multiplié en moyenne par 3,6 entre les SiPMs de 1x1 mm2/25µm et 50µm
alors que la surface active n’est que doublée (Tableau 2.3). La figure 2.23 montre également
que le rythme de variation du DCR avec Vbias dépend de la taille des cellules, mais est
indépendant de leur nombre. La version bas-bruit du SiPM MPPC33-50 présente un DCR
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environ 15 fois inférieur à celui de la version haut-bruit (7,5 MHz contre 480 kHz pour le haut
bruit et le bas bruit respectivement à une surtension d’environ 1,6 V). La création spontanée
de porteurs de charge primaires dans la zone de déplétion des cellules étant liée en partie à
l’agitation thermique, il n’est pas possible de corriger le DCR en ajustant la surtension. On
observe ainsi pour une surtension donnée (c’est à dire pour un gain constant) que le DCR
augmente avec la température d’un facteur 4 entre 20 °C et 38 °C quel que soit le SiPM utilisé.
Figure 2.24 – Distribution en charge du bruit d’obscurité du MPPC11-25 et du MPPC33-25 en
fonction de Vbias (T=20˚C). Les régions correspondant à différents nombres de photoélectrons sont
indiquées par un trait.
Figure 2.25 – Seuil à 1Hz en fonction de la surtension pour les modèles de 1×1mm2 (gauche) et
3×3mm2 (droite) à 20˚C (), 30˚C (∆) et 38˚C (◦) (droite). L’erreur relative sur la mesure du
seuil est en moyenne de 1,3% et n’est pas représentée sur les courbes.
Au delà de la fréquence, la distribution en charge du bruit d’obscurité est également
un point essentiel pour quantifier les capacités de détection β des SiPMs. En intégrant le
spectre en charge des impulsions du bruit d’obscurité (fig. 2.17), on obtient la variation du
DCR en fonction du seuil de détection en charge (fig. 2.24). Les décrochements observés
sur chaque courbe correspondent aux pics de bruit correspondant à un, deux, trois etc...
photoélectrons. On observe sur ces courbes un grand nombre d’évènements au delà de 1,5
photoélectron. Ces événements représentent la contribution du bruit corrélé (diaphonie et
afterpulses) au bruit d’obscurité. Pour le SiPM MPPC33-50BB, le DCR pour un Vbias nominal
de 71,6V est de 620kHz à un seuil de 0.5 photoélectron, 380kHz à 1 photoélectron, 10kHz à
3 photoélectrons et environ 150Hz à 5 photoélectrons. La distribution du bruit décroît de
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manière quasi-exponentielle en fonction du nombre de photoélectrons avec un nombre moyen
de cellules activées par événement de bruit égal à nf qui peut être très supérieur à 1 comme
nous l’avons vu précédemment (cf. §2.2.2.3). Ceci impose d’appliquer un seuil de détection
bien au delà de 1 p.e. pour obtenir une fréquence de bruit faible. Pour comparer l’impact
de la contamination potentielle du bruit d’obscurité sur la détection β pour différents Vbias,
températures et SiPMs, nous avons déterminé le seuil de détection à appliquer afin d’obtenir
un DCR de 1Hz (fig. 2.25). Ce seuil est exprimé en nombre équivalent de photoélectrons. En
tenant compte des activités qui peuvent être rencontrées en bloc opératoire avec les traceurs
actuellement disponibles, ce niveau de bruit apparaît comme une limite raisonnable pour
détecter de faibles résidus tumoraux radiomarqués. Des seuils plus bas ou plus hauts peuvent
évidemment être tolérés en fonction des conditions expérimentales ou opératoires (détection
de la lumière de scintillation sur plusieurs SiPMs, très faible fixation du traceur). Le seuil de
détection pour atteindre un DCR de 1 Hz dépend à la fois du DCR total et du niveau du
bruit corrélé qui « façonne » la distribution en charge du bruit d’obscurité. Le seuil croit donc
fortement, et de manière quasi-exponentielle, avec la surtension comme le DCR et le nombre
moyen de cellules activées nf . Le seuil de détection à 1 Hz peut ainsi augmenter jusqu’à
50 photoélectron pour le MPPC33-50HB à 20 °C et une surtension de 2,3V. Nous avons
également montré que la moyenne nf (fig. 2.21) et la variance relative (données non produites)
du nombre de cellules activées par un trigger primaire étaient pratiquement indépendantes
de la température pour un gain constant. En conséquence, la sensibilité du seuil de détection
à la température est principalement liée à l’intensité du DCR total. Elle est donc très faible
pour les siPMs bas bruit (MPPC11-25 et MPPC11-50) et beaucoup plus importante pour
les SiPMs les plus bruyants (MPPC33-25, 50-HB et 100). La variation relative maximale du
seuil entre 20°C et 38°C est ainsi de l’ordre de 70% pour le MPPC33-50HB et de seulement
22% pour le MPPC11-25.
2.2.2.5 Détection indirecte de positons : un compromis entre efficacité de dé-
tection et bruit d’obscurité
Comme nous l’avons déjà évoqué, l’optimisation de la sensibilité pour la détection
de positons de basse énergie d’un détecteur basé sur utilisation d’un SiPM couplé à un
scintillateur résulte d’un compromis entre l’efficacité de détection et le bruit d’obscurité. Le
critère décrivant le mieux la limite imposée par le DCR est le seuil à 1Hz. La figure 2.26
présente ce seuil en fonction du PDE pour tous les modèles de SiPM et les trois températures.
On constate que le seuil à 1Hz croît beaucoup plus rapidement que le PDE, spécialement
pour les SiPMs de 3×3 mm2. Les candidats les plus adaptés à la détection de positons
semblent être les SiPMs avec des cellules de 50µm car à seuil équivalent, ils présentent le
plus fort PDE. La dépendance en température du seuil de détection est plus faible pour les
SiPMs de plus bas DCR, c’est à dire MPPC11-25, MPPC33-25 et MPPC33-50-BB.
2.2.3 Conclusion
Les caractéristiques de détection des différents modèles de SiPM sont résumées dans le
tableau 2.5. Les mesures que nous avons réalisées sur cette série de SiPMs montrent que ces
détecteurs présentent un gain comparable (>105) et un PDE supérieur (jusqu’à 37%) à ceux
des tubes photomultiplicateurs classiques basés sur la technologie du vide (cf. §2.1). Leur
grande compacité les rend donc parfaitement adaptés à une intégration dans des systèmes de
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Figure 2.26 – Seuil de détection à 1Hz en fonction de l’efficacité de détection à 20˚C (), 30˚C
(∆) et 38˚C (◦)
détection per-opératoire. La principale limite des SiPMs pour la détection de positons est
leurs bruits thermique et corrélé élevés qui imposent d’appliquer un seuil de détection de
plus d’une dizaine de photoélectrons pour atteindre un niveau de bruit raisonnable. Cette
limite impose d’optimiser la collection de la lumière entre le scintillateur et le photodétecteur.
Cette étude a également permis de quantifier l’impact important de la température sur les
performances des SiPMs (cf. §2.4). Elle a néanmoins montré qu’il est possible de s’affranchir
d’une grande partie de cette dépendance en asservissant la tension d’alimentation à la tem-
pérature afin de garantir une surtension constante. Cette compensation est essentielle pour
la détection per-opératoire car la compacité requise pour les sondes interdit une régulation
de la température avec un système de refroidissement comme un module Peltier. L’influence
de ces caractéristiques sur les performances des futures sondes per-opératoires sera étudiée
au chapitre suivant dans le cadre d’une étude théorique d’optimisation de leurs géométries.
Désignation ∆V (V) Gain PDE (%) DCR (kHz) Seuil à 1Hz (p.e.) nf
MPPC11-25 2,5 470.103 16,8 138 4,9 1,1
MPPC11-50 1,32 1180.103 28,1 187 7 1,2
MPPC33-25 2,9 490.103 18,5 1800 9,2 1,25
MPPC33-50BB 1,5 1170.103 28 422 9,5 1,3
MPPC33-50HB 1,4 1100.103 30 5400 15,6 1,34
MPPC33-100 0,8 2500.103 27 3300 13,9 1,2
Tableau 2.5 – Récapitulatif des caractéristiques mesurées pour chaque modèle de SiPM, pour un
∆V = Vbias-VBD en milieu de gamme à T=20˚C.
Chapitre 3
Optimisation de la géométrie de
détection des sondes per-opératoire
positon
L’objectif de ma thèse s’inscrit dans le cadre du projet SiPMED (Silicon PhotoMultiplier
for bioMEDical imaging), qui vise à développer une nouvelle génération d’imageurs per-
opératoires basés sur la technologie des photomultiplicateurs silicium. Mon travail s’est plus
précisément focalisé sur le développement de deux sondes positon pour guider l’exérèse
chirurgicale des tumeurs solides.
Dans ce troisième chapitre, je présenterai tout d’abord les objectifs de la thèse en
justifiant l’approche instrumentale retenue pour nos développements. La géométrie globale
des deux sondes et leur principe de fonctionnement seront ensuite présentés. Enfin, je décrirai
la méthodologie et les résultats de l’étude théorique destinée à évaluer l’impact de la géométrie
des détecteurs sur la sensibilité, les performances spatiales et l’efficacité de réjection du bruit
de fond γ. Cette phase d’optimisation a été mise en œuvre en intégrant les caractéristiques
intrinsèques des SiPMs évaluées au chapitre précédent.
3.1 Les nouvelles sondes per-opératoires positon
Dans cette partie, nous présentons les motivations qui ont conduit à l’approche expéri-
mentale retenue pour le développement des deux sondes per-opératoires. L’architecture de
ces sondes sera également décrite en détail.
3.1.1 Motivation de l’approche instrumentale retenue
Le chapitre 1 a montré que la détection de positons était une modalité particulièrement
adaptée pour renforcer l’efficacité de la chirurgie des tumeurs solides en permettant de localiser
des résidus tumoraux de faible volume ou de faible activité situés dans les berges de la cavité
opératoire. Ce type de détection impose toutefois plusieurs contraintes instrumentales :
– La compacité, le poids et l’ergonomie du détecteur sont des paramètres clefs pour la
détection β puisque la sonde doit être placée au contact des tissus analysés. L’intérêt
croissant pour les chirurgies minimalement invasives renforce encore cette nécessité
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de développer des systèmes de détection extrêmement miniaturisés capables d’être
introduits à l’intérieur de cavités chirurgicales étroites ou couplés à des techniques
endoscopiques.
– La sensibilité de la sonde doit être suffisamment élevée pour permettre la localisation
de résidus tumoraux faiblement radiomarqués (de l’ordre du kBq/mg de tissus)
pendant un temps d’acquisition compatible avec la pratique chirurgicale (quelques
minutes).
– La résolution spatiale doit être adaptée à la précision du geste chirurgical (de l’ordre
du millimètre).
– Le détecteur doit être capable de discriminer le signal spécifique provenant de la
tumeur de celui provenant des tissus sains afin d’améliorer le rapport signal-sur-
bruit et la spécificité de la détection. Dans le cas de la détection positon, cela
impose de mettre en œuvre un dispositif de discrimination du bruit de fond gamma
d’annihilation qui peut représenter une source de contamination importante du signal
si les tissus analysés se trouvent à proximité d’une zone d’accumulation non-spécifique
du traceur (cœur, vessie, rein, . . . ).
– La localisation de la tumeur repérée par le détecteur doit pouvoir être corrélée
facilement avec sa position réelle dans la plaie opératoire. Ce problème de corrélation
apparaît essentiellement avec les imageurs per-opératoires ou les sondes de comptage
de grand diamètre. Avec ces dispositifs, le chirurgien doit retirer le détecteur de la
plaie opératoire après avoir localisé les tumeurs afin de procéder à leur exérèse. En
l’absence de repère anatomique, il n’a pas la certitude que les tissus qu’il extrait
ensuite sont exactement ceux repérés sur l’image.
Au delà de la géométrie et des performances de détection, un autre axe important
pour améliorer la précision de l’ablation des tissus tumoraux est la possibilité d’intégrer les
différents dispositifs d’assistance utilisés lors de la chirurgie. Ceci peut concerner l’association
entre la sonde radio-isotopique et l’outil d’excision ou la convergence des informations fournies
par cette même sonde, un système de navigation tridimensionnelle et les techniques d’imagerie
per-opératoire anatomique telles que l’IRM ou l’échographie ultrasonore [Yamamoto et al.,
2004; Wendler et al., 2006, 2010]. Comme pour d’autres domaines de l’imagerie médicale,
la mise en œuvre d’approches multimodales incluant détection radio-isotopique et optique
(fluorescence) est également une voie très intéressante pour renforcer la spécificité de la
localisation de la tumeur en tirant parti de la complémentarité des informations biologiques
fournies par ces deux types de traceur [Keereweer et al., 2011; Yang et al., 2011].
Pour répondre à l’ensemble de ces contraintes instrumentales, nous avons choisi de
proposer une approche bimodale basée sur le développement de deux sondes per-opératoires
positon aux propriétés complémentaires : un imageur de petit champ de vue compris entre
3 et 5 cm2 et une sonde de comptage. Comme nous l’avons déjà discuté au chapitre 1 (cf.
§1.3.2.4.3), l’apport de l’imagerie offre plusieurs avantages par rapport aux compteurs β
utilisés actuellement en bloc opératoire [Piert et al., 2007; Farrell et al., 2006]. Elle améliore
tout d’abord le rapport signal-sur-bruit grâce à la discrimination spatiale sur la même image
du signal et du bruit de fond radioactif. Le champ de vue de l’imageur, qui n’impose pas
de compromis entre sensibilité et sélectivité spatiale, permet également de balayer en une
seule fois une plus grande zone de tissus ce qui accélère l’exploration de la cavité opératoire.
Les régions tumorales identifiées par l’imageur peuvent ensuite être excisées en utilisant la
sonde de comptage qui permet de répondre au problème de corrélation entre la position de la
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tumeur identifiée sur l’image et sa position réelle dans la plaie. Cette sonde est en effet conçue
pour être couplée directement à l’outil d’exérèse afin de réaliser en un seul geste la détection
et l’ablation des tissus tumoraux, sans avoir à quitter des yeux la plaie opératoire. Après
l’excision, l’imageur peut être à nouveau utilisé pour contrôler la qualité du geste opératoire en
recherchant des résidus tumoraux dans la plaie chirurgicale ou en imageant les pièces extraites.
Nous avons montré au cours des chapitres 1 et 2 que les photomultiplicateurs silicium
(SiPMs) apparaissent aujourd’hui comme les candidats le plus prometteurs pour répondre
aux différentes contraintes associées à l’imagerie per-opératoire qui viennent d’être présentées.
Le projet SiPMED a justement pour objectif d’étudier les potentialités des SiPMs pour
développer une nouvelle génération d’imageur per-opératoire. Ce projet pluridisciplinaire,
mené en collaboration avec le Laboratoire de l’Accélérateur Linéaire (LAL) et les services de
gyneco-obstétrique des hôpitaux Lariboisière et Jean Verdier, s’articule autour de deux axes :
l’imagerie gamma ultra-compacte et la détection de positons. Mon travail de thèse s’inscrit
dans le cadre de ce second axe et dans le prolongement d’une première expérience en détection
per-opératoire β menée au laboratoire IMNC [Bogalhas, 2009; Bonzom, 2006]. La sonde de
comptage TRIOP développée à l’époque, dont le principe sera décrit en détail plus loin (cf.
§3.1.2.1), était également conçue pour être directement associée à l’outil d’exérèse. Un premier
prototype a été élaboré autour de fibres optiques claires et scintillantes couplées à un guide
de lumière qui transmettait la lumière de scintillation jusqu’à un module de photodétection
externe élaboré autour d’un photomultiplicateur multi-anodes [Bogalhas, 2009; Bonzom, 2006]
(fig. 3.1). Si l’évaluation de la sonde sur un modèle primate a été prometteuse [Leston et al.,
2009], elle a également mis en évidence les limites liées à l’utilisation du guide de lumière.
Comme pour la plupart des systèmes de détection β basés sur l’utilisation de matériaux
scintillants [Tipnis et al., 2004; Daghighian et al., 1994; Yamamoto et al., 2005], celui-ci
permet de conserver la compacité de la sonde en exportant le photodétecteur en dehors de la
plaie chirurgicale, mais il réduit en contrepartie sa maniabilité et la collecte de lumière et
donc, la sensibilité de détection. Les caractéristiques et les performances des SiPMs doivent
permettre de s’affranchir de cette difficulté et de développer des systèmes de comptage ou
d’imagerie très compacts tout en conservant une excellente efficacité de détection. Quelques
rares prototypes de compteurs [Mester et al., 2011] ou d’imageurs per-opératoires positon
[Heckathorne et al., 2008; Stolin et al., 2010] basés sur cette technologie ont été proposés
récemment, mais aucune sonde n’a encore, à notre connaissance, été validée cliniquement.
Par rapport à la concurrence, l’originalité de nos travaux réside dans l’approche bimodale,
compteur et imageur, qui est la seule capable de répondre aux contraintes citées plus haut.
Les deux systèmes de détection proposés intègrent également un dispositif de réjection du
bruit de fond de 511 keV, ce qui n’est pas le cas dans les travaux précédemment cités.
3.1.2 Principe de détection des sondes per-opératoires
Je présenterai ici le principe de fonctionnement de la sonde de comptage et de l’imageur
positon per-opératoire. L’influence de la géométrie de la tête de détection, des propriétés
physiques de ses composants et des caractéristiques des SiPMs sur les performances des
sondes sera également décrite. Ces paramètres ont été optimisés à partir d’une étude théorique
qui sera présentée au paragraphe 3.2.1.
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Figure 3.1 – Tetes de détection grand champ et petit champ de la sonde TRIOP (gauche) association
entre la sonde TRIOP et l’outil d’exérèse (aspirateur ultrasonore) (droite)
3.1.2.1 La sonde de comptage
La sonde de comptage est basée sur la même architecture que celle de la sonde TRIOP
[Bogalhas et al., 2009] (fig. 3.1). Celle-ci est constituée d’un arrangement circulaire discret
d’éléments de détection placés autour de l’outil d’exérèse. Chaque élément de détection, qui
agit comme un simple compteur de radioactivité, est constitué d’une fibre scintillante de
500 µm d’épaisseur fusionnée à une fibre claire de même diamètre et de 10 cm de long destinée
à guider la lumière de scintillation. Le principal intérêt des scintillateurs plastiques, déjà
présenté au chapitre 1, est d’être parfaitement adaptés à la détection de particules β, tout
en étant très peu sensibles au bruit de fond gamma de 511 keV. Les fibres plastiques offrent
également une grande souplesse dans l’élaboration de la géométrie de la tête de détection.
L’épaisseur de la partie scintillante de 500 µm a été choisie d’après l’étude de Bonzom et al.
qui ont montré qu’il s’agit de l’épaisseur offrant le meilleur compromis entre le dépôt d’énergie
des positons émis par une source de 18F et la contamination du bruit de fond gamma [Bonzom
et al., 2007]. Cette réjection passive du bruit de fond reste toutefois insuffisante pour obtenir
un niveau de contamination suffisamment faible. Une méthode de correction différentielle du
bruit de fond est donc implémentée dans la sonde. Des éléments de détection blindés aux β
par une couche d’acier inoxydable permettent d’estimer la contamination γ. Le signal de ces
fibres « témoin » est ensuite soustrait de celui des autres éléments de détection, appelés fibres
« signal », afin d’obtenir le signal β pur. Par rapport aux méthodes de réjection basées sur la
détection en coïncidence du positon et d’un γ d’annihilation, la méthode de soustraction
permet d’atteindre des efficacités de réjection élevées tout en conservant la compacité du
détecteur. Sa principale limite est liée à la propagation des erreurs lors du processus de
soustraction et à la nécessité de déterminer précisément le facteur de pondération pour tenir
compte de la différence d’angles solides entre la source et les fibres « témoin » et « signal
». Le premier facteur est minimisé en augmentant l’épaisseur de la partie scintillante des
fibres « témoins ». Cette épaisseur a été optimisée lors de travaux précédents, qui ont montré
qu’une épaisseur de 2 mm permettait de réduire les fluctuations statistiques sur la mesure
de la contamination du bruit de fond γ, tout en conservant un dispositif insensible aux va-
riations spatiales de la distribution de ce bruit dans la plaie chirurgicale [Bonzom et al., 2007].
Dans la sonde TRIOP, l’ensemble des éléments de détection qui constitue la tête de
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Figure 3.2 – Schéma de l’architecture de la sonde de comptage : chaque ensemble fibre scintillante-
fibre claire est associé individuellement à un SiPM
détection, était couplé à un faisceau de fibres claires de 2 m de long qui guidait la lumière de
scintillation jusqu’à un photomultiplicateur multi-anodes (Hamamatsu H7546) [Bogalhas
et al., 2009]. Le rôle du photodétecteur est de convertir la lumière de scintillation en un
signal électrique d’amplitude proportionnelle à l’énergie déposée par la particule β ou le
rayonnement incident γ. Chaque évènement détecté est donc caractérisé par le numéro de la
fibre touchée et par l’énergie cédée au scintillateur. Pour optimiser la collection de la lumière
de scintillation et s’affranchir de la rigidité du guide optique, nous proposons dans le nouveau
prototype de coupler individuellement chaque fibre claire de la tête de détection à un SiPM,
comme le montre la figure 3.2. Le gain des SiPMs permet en effet d’exporter l’électronique de
lecture et de traitement à l’extérieur de la plaie opératoire sans risque de dégrader le rapport
signal-sur-bruit des impulsions électriques. La connexion à l’électronique peut alors se faire à
travers un simple câble électrique beaucoup plus souple et maniable que le faisceau de fibres.
Ce montage permet également de diminuer les pertes optiques liées aux multiples interfaces
(fibres-faisceau, faisceau-photodétecteur) et à l’atténuation à l’intérieur du faisceau de fibres,
ce qui doit améliorer la sensibilité de la sonde.
Les performances de la sonde de comptage sont contraintes à la fois par la géométrie et
l’agencement des fibres et par les caractéristiques du système de photodétection. De manière
évidente, la résolution spatiale d’un système constitué d’éléments discrets indépendants
dépend du diamètre des fibres optiques [Bogalhas et al., 2009]. L’efficacité de la réjection du
bruit de fond γ dépend, quant à elle, de la différence d’angle solide à travers lequel la fibre «
signal » qui mesure le signal β et la fibre « témoin » qui estime le bruit γ voient une même
source de bruit de fond. Cette différence augmente avec la distance entre les deux types
de fibres. Plus le nombre de fibres « témoin » est important, plus il est aisé de diminuer
leur distance avec les fibres « signal », mais au prix d’une surface sensible aux β plus faible.
Bogalhas et al. ont ainsi montré que l’erreur sur l’estimation du signal β après soustraction
du signal γ ne dépassait pas 5% si la distance axiale entre fibre « signal » et fibre « témoin »
était inférieure à 3,5 mm et augmentait jusqu’à 9,5% pour une distance d’environ 10 mm.
Enfin, comme nous l’avons déjà évoqué au chapitre 2.1.4, la sensibilité β de la sonde dépend
principalement de la capacité du photodétecteur à détecter de faibles niveaux de lumière,
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c’est à dire les plus basses énergies du spectre β. Le choix du modèle de SiPM le plus adapté
résulte donc d’un compromis entre l’efficacité de détection et l’amplitude du bruit d’obscurité
(cf. §2.2.2.5).
La sensibilité étant le paramètre essentiel pour la détection per-opératoire, notre étude
d’optimisation de la géométrie de la sonde de comptage s’est focalisée sur l’influence des
caractéristiques intrinsèques du SiPM sur la sensibilité β. Un modèle analytique permettant
d’évaluer cette influence en fonction de la quantité de lumière de scintillation collectée a
été développé et nous a permis de définir le modèle de SiPM le mieux adapté. Celui-ci a
ensuite guidé le choix du diamètre des fibres permettant d’optimiser la collection de lumière.
Le nombre de fibres "signal" et "témoin" a enfin été défini afin d’obtenir un encombrement
minimal de la sonde.
3.1.2.2 L’imageur miniaturisé
L’imageur positon est constitué de deux scintillateurs couplés à une ou deux matrices
de SiPM (fig. 3.3). Le premier scintillateur continu en plastique (signal) est destiné à la
mesure du signal β. Le second (témoin), blindé aux positons par le premier scintillateur est
utilisé pour mesurer la contamination γ. Comme pour la sonde de comptage, l’image des β
seuls (sans contamination γ) est calculée en soustrayant l’image du scintillateur "témoin" à
celle du scintillateur "signal" après avoir appliqué un facteur de pondération adapté. Deux
architectures du dispositif de réjection du bruit de fond γ ont été évalués. Pour la première,
chaque scintillateur est associé à une matrice de SiPMs différente. Un guide de lumière
est inséré entre le scintillateur et la matrice afin d’optimiser l’étalement de la lumière de
scintillation qui définit en grande partie la précision de la reconstruction de la position
d’interaction de la particule β ou du rayonnement γ. Pour la seconde configuration, la
lumière de scintillation issue des deux scintillateurs, séparés par un guide de lumière, est
détectée par une unique matrice. L’étalement de la lumière sur le SiPM dépend de la distance
entre son point d’émission et le photodetecteur. L’identification des évènements interagissant
dans les scintillateurs "signal" et "témoin" peut donc être réalisée à partir de l’analyse de la
distribution spatiale de la lumière sur la matrice. Deux géométries de scintillateur "témoin",
continu et pixelisé, ont été évaluées afin d’optimiser la discrimination en profondeur des
évènements.
La sensibilité de l’imageur dépend principalement de l’efficacité de détection des
SiPMs constituants la matrice. Contrairement à la sonde de comptage, l’influence du bruit
d’obscurité est en effet fortement minimisée en raison de la quantité de lumière beaucoup plus
importante recueillie sur le photodétecteur (le mode de guidage introduit par les fibres ne
permet de recueillir qu’environ 6% de la lumière de scintillation). D’autre part, la nature de
l’imageur n’est plus discrète puisque la lumière de scintillation est étalée sur plusieurs pixels.
Les événements de bruit de chaque pixel de la matrice étant décorrélés temporellement, la
détection en coïncidence de la lumière de scintillation sur au moins deux pixels adjacents
permet d’éliminer la majeure partie du bruit. Comme pour la sonde de comptage, l’efficacité
de réjection du bruit de fond γ est liée à la distance entre les deux scintillateurs. Selon la
configuration de l’imageur avec une ou deux matrices, celle-ci dépend de l’épaisseur du guide
de lumière ou de celle de la matrice de SiPM et de son circuit imprimé. La réponse spatiale
(résolution et distorsion), ainsi que la discrimination en profondeur des évènements pour
la configuration avec un seul photodétecteur, sont fortement dépendants de la distribution
spatiale de la lumière de scintillation sur la matrice de SiPMs. Cette distribution dépend
des épaisseurs du scintillateur et du guide de lumière et de la nature du revêtement optique
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Figure 3.3 – Schéma des deux architectures proposées pour l’imageur positon : chaque scintillateur
est lu par une matrice de SiPMs (gauche) ou les deux scintillateurs sont lus par une seule matrice
(droite).
déposé sur la face supérieure du scintillateur. L’épaisseur de l’ensemble des scintillateurs a
été fixée à 500 µm pour les mêmes raisons que pour la sonde de comptage.
La matrice de SiPMs offrant actuellement la meilleure efficacité de détection dans le
bleu et la plus grande surface utile (rapport entre la surface des SiPMs et la surface totale de
la matrice) est commercialisée par Hamamatsu. Cette matrice monolithique est constituée
de 4×4 SiPMs de 3×3 mm2 équipés de cellules de 50×50 µm2(Hamamatsu, S11828-3344M).
En l’absence d’alternatives ce modèle a été retenu par défaut pour nos développements.
L’étude d’optimisation des performances de l’imageur s’est donc focalisée sur les paramètres
géométriques de la tête de détection.
D’autre part, cette étude et les travaux expérimentaux qui ont suivi (cf. §4.1.4.1) se
sont restreints pour des raisons de simplicité de mise en œuvre à un prototype doté d’une
surface sensible correspondant à la taille d’une seule matrice de SiPMs (13,6×13,6 mm2).
Ce champ de vue est trop limité pour une utilisation en bloc opératoire et l’imageur final
intégrera plusieurs matrices. Toutefois, l’objectif de mes travaux était uniquement de montrer
la faisabilité du développement de ce type d’imageur positon basé sur des SiPMs. Dans ce
sens, les résultats et conclusions obtenus sur le prototype de 13,6×13,6 mm2 pourront être
facilement extrapolés à un champ de vue plus grand.
3.2 Optimisation des systèmes de détection
Le modèle analytique et les simulations Monte-Carlo utilisés pour évaluer l’impact des
caractéristiques des SiPMs et de la géométrie des têtes de détection sur les performances de
la sonde de comptage et de l’imageur per-opératoire vont maintenant être présentés.
3.2.1 La sonde de comptage
Les dimensions optimales de la partie scintillateur-fibre optique de la sonde de comptage
ont été en grande partie définies au cours de travaux précédents [Bogalhas, 2009; Bonzom,
2006]. La principale inconnue de notre système est donc l’impact des performances des SiPMs
sur la détection de positons. Nous devons déterminer quel modèle de SiPM offre le meilleur
compromis bruit d’obscurité/efficacité de détection dans le cas d’un système de détection
discret basé sur un ensemble scintillateur/SiPM.
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3.2.1.1 Modélisation analytique de la sensibilité beta
L’expression analytique de la sensibilité β d’un ensemble de détection scintillateur/SiPM
a été établie à partir du modèle proposé par Balagura et al. pour décrire la réponse d’un
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(3.1)
où F et F−1 sont les transformées de Fourier et Fourier inverse de la distribution des
charges à la sortie du SiPM. Q est la distribution normalisée des charges générées quand une
cellule unique du SiPM est activée (pic à 1 photoélectron). Ce terme inclut les fluctuations
statistiques sur le nombre d’électrons créés lors d’une décharge et les variations de gain
intercellules. Convertie en photoélectrons, Q peut être modélisée par une gaussienne de valeur
moyenne égale à 1 et de largeur σQ. P est le spectre normalisé du bruit électronique (pic de
piédestal) défini par sa largeur σP . α est la somme des probabilités de diaphonie optique
et d’afterpulses et peut être exprimé en fonction du nombre équivalent moyen de cellules
activées par une avalanche primaire nf (cf. §2.2.2.3) . ε représente l’efficacité de détection
du SiPM (PDE). En supposant que le nombre de décharges primaires déclenchées par un
évènement de scintillation suit une distribution purement Poissonienne, le terme exponentiel
dans la formule 3.1 est la transformée de Fourier de la réponse du SiPM à un β générant
un nombre moyen nph de photons de scintillation incidents [Balagura et al., 2006]. Comme
nous l’avons mis en évidence dans le chapitre 2 (fig. 2.24), l’influence de la diaphonie optique
et des afterpulses sur la distribution du nombre de photoélectrons npe est prise en compte
en considérant une distribution de probabilité exponentielle du nombre total de cellules
déclenchées par une décharge primaire, avec un nombre moyen égal à nf . Le nombre moyen
de photoélectrons produits par un SiPM pour un évènement β générant nph de photons
incidents est alors nphεnf . Cette réponse est convoluée à la transformée de Fourier du bruit
électronique F(P ) et multipliée par la distribution normalisée des particules β absorbées par
le scintillateur en fonction du nombre moyen de photons de scintillation incidents N(nph).
En supposant que le scintillateur est suffisamment épais pour absorber toute l’énergie de la
particule β incidente, N(nph) suit la forme du spectre d’émission de l’émetteur β (fig. 3.4).
Cette forme de spectre est donnée par la théorie de Fermi de la désintégration β. nph,max est
le nombre maximum de photons incidents sur le SiPM correspondant à l’énergie maximum
du spectre β. La relation effective entre l’énergie déposée dans le scintillateur et le nombre de
photons recueillis sur le SiPM dépend à la fois du rendement lumineux du scintillateur et de
l’efficacité de collection de l’ensemble scintillateur/SiPM (géométrie du détecteur, revêtement
optique, adaptation d’indice, . . . ). Dans le modèle proposé, la saturation du SiPM a été
négligée car si elle peut déformer la distribution du nombre de photoélectrons pour les hautes
énergies, elle n’a quasiment aucun effet sur les évènements de faible énergie et n’affecte donc
pas la sensibilité. En sommant la réponse du SiPM pour les différentes énergies du spectre,
de 1 à nph,max, on obtient la réponse théorique du SiPM à une source β. La sensibilité β est
alors décrite comme l’intégrale de la distribution exprimée en nombre de photoélectrons au
delà du seuil de détection npe,t.
La sensibilité β théorique donnée par le modèle a été calculée en fonction du nombre
maximum de photons incidents nph,max pour des formes de spectres d’émission de sources de
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Figure 3.4 – Spectres théoriques du 18F et du 204Tl
18F et de 204Tl (fig. 3.4). Les paramètres ε et nf et les distributions en charge Q et P ont été
fixés conformément aux mesures décrites au chapitre précédent pour chaque température,
tension d’alimentation Vbias et type de SiPM. La valeur du seuil de détection npe,t a été prise
équivalente au seuil à 1 Hz mesuré au chapitre 2 (cf. §2.2.2.4).
3.2.1.2 Validation expérimentale du modèle
Le modèle de la sensibilité β a été validé en comparant ses estimations à une série de
mesures de spectres β. La figure 3.5 montre le montage mis en place. Une fibre scintillante de
2 mm de diamètre et 10 cm de long (BCF 12, BICRON) est irradiée par une source de 204Tl
placée à 5 mm de l’une de ses extrémités. Une partie de la lumière générée par l’interaction
d’un électron dans le scintillateur plastique est guidée vers un SiPM MPPC33-50-BB, couplé
optiquement à l’autre extrémité de la fibre. L’électronique d’acquisition est la même que
celle utilisée pour la caractérisation des SiPMs (cf. §2.2.1.1). Seule différence, le signal issu
du SiPM n’est numérisé et intégré que lorsqu’il est validé par un trigger externe. Celui-ci
est fourni par un second tube photomultiplicateur (Hamamatsu R740), situé proche de
l’extrémité irradiée de la fibre, qui détecte la lumière de scintillation non guidée par la fibre
(fig. 3.5). Compte tenu de la quantité importante de lumière collectée, ce PM fournit une
mesure absolue du nombre d’interactions β dans la fibre. Il permet également d’éliminer dans
les spectres β mesurés la contamination liée au bruit d’obscurité du SiPM. La sensibilité
β est déterminée à partir des spectres en calculant le ratio entre le nombre d’évènements
NS au delà du seuil à 1 Hz et le nombre total d’évènements détectés Ntrig donné par le
PM de déclenchement (fig. 3.5). Nous avons ensuite comparé ces résultats expérimentaux à
ceux prédits par le modèle. Les valeurs de npe,t, ε, et nf et les distributions Q et P ont été
fixées à partir des mesures obtenues au chapitre 2 sur le MPPC33-50 à 20°C. L’efficacité
de collection de la lumière de l’ensemble fibre/SiPM étant inconnue, le nombre maximum
de photons incidents nph,max a été estimé en ajustant le modèle de la réponse du SiPM sur
le spectre β obtenu pour le Vbias le plus bas (fig. 3.5). Un nph,max de 120 photons a été mesuré.
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Figure 3.5 – Validation du modèle analytique de la sensibilité : montage expérimental (haut)
et spectre d’une source de 204Tl mesuré en couplant le MPPC33-50-BB avec une fibre plastique
scintillante (∆V=0,95 V, T=20 °C) (bas). Le spectre est normalisé en nombre de photoélectrons.
La courbe de fit (ligne solide) est basée sur le modèle de la réponse du SiPM décrit dans le texte.
Les figures 3.5 et 3.6 montrent une bonne correspondance entre la forme des spectres
estimés par modèle de la réponse du SiPM et le spectre mesuré, mais aussi entre les valeurs
estimée et expérimentale de Sβ en fonction de la tension d’alimentation. Dans les conditions
où les approximations introduites sont vérifiées, ce modèle analytique peut donc être utilisé
pour prédire la sensibilité β d’un ensemble scintillateur/SiPM en fonction du nombre de
photons incidents et pour quantifier l’influence des caractéristiques intrinsèques du SiPM sur
cette sensibilité.
3.2.1.3 Etude de l’influence des caractéristiques du SiPM sur la sensibilité
La figure 3.6 présente la sensibilité β calculée à partir du modèle pour une source de
204Tl. Cette sensibilité est estimée pour les 5 géométries de SiPMs en fonction de la surtension.
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Figure 3.6 – Sensibilité β prédite par le modèle pour une source de 204Tl et différents types de
SiPM en fonction de leur surtension (T=20 °C et nph,max=120). La sensibilité mesurée sur le
MPPC33-50-BB est également présentée.
Figure 3.7 – Sensibilité β prédite par le modèle pour une source de 18F et pour les différents
modèles de SiPM en fonction du nombre maximum de photons incidents nph,max (T=20°C). Les
valeurs de sensibilité sont calculées pour la surtension optimale.
Les caractéristiques intrinsèques de SiPMs ont été fixées grâce aux résultats expérimentaux
rapportés au chapitre 2. On observe un optimum de sensibilité pour une surtension variant
entre 0,65 V et 2,2 V en fonction du SiPM utilisé. Comme nous l’avons déjà évoqué dans
le chapitre 2, la sensibilité résulte d’un compromis entre l’efficacité de détection et le bruit
d’obscurité. On peut également observer sur la figure 3.6 que la valeur de la surtension
optimale dépend principalement de la taille des cellules constituants le SiPM. Pour une
surtension inférieure à la surtension optimale, le bruit d’obscurité est faible et la sensibilité
croît avec l’augmentation de l’efficacité de détection du SiPM. Au delà de l’optimum, la
sensibilité est dominée par le niveau du bruit d’obscurité. Cette surtension optimale est peu
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sensible à la température, au nombre de photons maximum associé au spectre β et à la forme
de ce spectre (18F, 204Tl).
La variation de la sensibilité β prédite par le modèle pour une source de 18F et pour
la surtension optimale est représentée sur la figure 3.7 en fonction de nph,max. On observe
tout d’abord que la sensibilité des modèles de SiPMs de 3×3 mm2 est fortement dégradée
par rapport aux modèles de 1×1 mm2 en raison de leur plus haut DCR et de leurs plus
fortes probabilités de diaphonie et d’afterpulses. Comme attendu, l’efficacité de détection
plus élevée atteinte avec des cellules de 50 µm entraîne une amélioration significative de la
sensibilité, principalement pour les faibles quantités de lumière (nph,max<200). Les sensibilités
relativement proches obtenues pour le MPPC11-50 et le MPPC33-50BB, si on compare cette
différence à celle mesurée entre les deux SiPMs avec des cellules de 25 µm, s’expliquent par
la forte diminution du bruit d’obscurité pour le MPPC33-50BB par rapport à la première
génération de ce capteur (MPPC33-50HB) (fig. 2.23). Les procédures de fabrication mises
en jeu dans cette amélioration n’ont été implémentées que sur les modèles avec des cellules
de 50 µm. La faible sensibilité obtenue avec les SiPMs MPPC33-50HB et MPPC33-100,
malgré leur PDE important, est liée à leur DCR très élevé. La valeur minimale de nph,max
pour obtenir une sensibilité supérieure à 90% varie de 170 pour le MPPC11-50 à 320 pour le
MPPC33-100. De telles quantités de lumière ne peuvent être obtenues avec un système de
détection fibré qu’en limitant au maximum la longueur de fibres et le nombre d’interfaces
optiques entre le scintillateur et le photodétecteur .
3.2.1.4 Influence de la température
La figure 3.8 présente le rapport de la sensibilité β estimée à 38°C et 20°C. L’efficacité de
détection et les probabilités de diaphonie et d’afterpulses étant pratiquement indépendantes
de la température à surtension donnée (gain constant), la sensibilité β ne dépend que de
l’augmentation du bruit d’obscurité et donc du seuil de détection à 1 Hz. On observe que
Figure 3.8 – Rapport de la sensibilité β estimée à 20°C et 38°C pour une source de 18F. Les
valeurs de sensibilité sont calculées pour la surtension optimale.
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les SiPMs qui possèdent la meilleure sensibilité β, et donc le meilleur compromis entre
PDE et DCR, sont aussi ceux qui sont les moins sensibles à la variation de température.
Inversement, les SiPMs les plus "bruyants" (MPPC33-25, MPPC33-50HB et MPPC33-100)
sont les plus sensibles à ces variations, proportionnellement à la valeur de leur DCR. Ainsi,
pour nph,max=100, la chute de sensibilité du MPPC33-100 entre 20°C et 38°C est d’environ
70% alors que celle du MPPC11-50 est de moins de 5%. La sensibilité des SiPMs à la variation
de température décroit évidemment avec l’augmentation du nombre de photons incidents.
3.2.1.5 Conclusion sur les choix instrumentaux retenus
Le MPPC11-50 possède une bonne efficacité de détection grâce à ses cellules de 50µm
et un bruit d’obscurité modéré dû à sa petite surface (cf. §2.2.2). Il apparait donc, d’après
notre étude, comme le modèle présentant les meilleures performances pour la détection β.
Cependant, le MPPC33-50BB, bien que plus bruyant, possède une sensibilité très proche du
MPPC11-50 et sa plus grande surface de détection autorise la collection d’une quantité plus
importante de lumière de scintillation. Cette quantité de lumière étant un paramètre crucial
pour améliorer la sensibilité β (fig. 3.7), nous avons choisi d’implémenter le MPPC33-50-BB
pour le développement de la sonde de comptage. Les SiPMs seront couplés à des fibres
scintillantes de 3 mm de diamètre afin d’optimiser la surface de détection et donc le nombre
de photons collectés. Les contraintes de compacité de la sonde imposent dans ces conditions
de n’utiliser qu’une couronne de sept fibres autour de l’orifice destiné à recevoir l’outil
d’exérèse. Les sept SiPMs associés peuvent alors être regroupés dans un volume de diamètre
et d’épaisseur comparables à ceux de l’ancienne bague mécanique assurant le couplage entre
la tête de détection et le guide de lumière (fig. 4.38). Les contraintes de compacité nous
poussent également à ne consacrer qu’une seule fibre « témoin » à l’estimation du bruit de
fond γ afin de ne pas limiter la surface de la sonde sensible aux particules β.
3.2.2 L’imageur miniaturisé
L’optimisation de la configuration de l’imageur β s’est focalisée sur l’étude par simula-
tion Monte Carlo de l’influence des paramètres géométriques de sa tête de détection [Hudin
et al., 2012]. Deux séries de simulation ont été réalisées. La première est destinée à évaluer
l’efficacité de la méthode de réjection du bruit de fond γ en fonction de la distance entre
les deux scintillateurs. La seconde vise à déterminer l’impact de la géométrie de l’ensemble
scintillateur/guide de lumière (une ou deux matrices de SiPMs, épaisseur du guide de lumière,
scintillateur "témoin" pixelisé ou continu) sur les performances de l’imageur en termes de
résolution spatiale, distorsion et discrimination en profondeur des évènements.
3.2.2.1 La méthode de simulation
3.2.2.1.1 La plateforme de simulation GATE
Les simulations Monte Carlo ont été réalisées à l’aide du logiciel opensource GATE
(Geant4 Application for Tomographic Emission) [Jan et al., 2004]. Celui-ci est basé sur
les librairies Geant4 développées par le CERN qui permettent de réaliser des simulations
de l’interaction de particules dans la matière, mais également du transport optique des
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Figure 3.9 – Géométrie simulée pour l’étude de la réjection du bruit de fond γ
photons de scintillation. En intégrant ces librairies, GATE permet de réaliser simplement
des simulations en créant des scripts décrivant la géométrie de détection et les processus
physiques à simuler. Nous avons utilisé les processus physiques standards de GATE pour
simuler la diffusion Compton et l’effet photoélectrique pour l’interaction des photons γ. Les
interactions prises en compte pour les électrons et les positons sont les diffusions multiples, les
collisions inélastiques ainsi que l’annihilation des positons. Ces simulations ont été réalisées
sur Mars, la grille de calcul du laboratoire qui possède 256 processeurs.
3.2.2.1.2 Évaluation de la méthode de soustraction du bruit de fond gamma
Le principal désavantage de la méthode de soustraction pour rejeter le bruit de fond
γ est la nécessité de pondérer les signaux avant la soustraction pour tenir compte de la
différence d’angle solide entre les deux scintillateurs et la source. Pour que l’imageur soit
utilisable en bloc opératoire, ce facteur de pondération doit être insensible aux variations de
la distribution du bruit de fond γ liée à la fixation inhomogène du traceur dans les tissus
sains et aux changements d’orientation de la sonde par rapport aux tissus. La sensibilité du
facteur de pondération dépend principalement de la distance entre les deux scintillateurs.
Nous avons donc voulu déterminer quelle était la distance entre les deux scintillateurs offrant
un taux de réjection à la fois optimal et le moins sensible à la variation de la distribution du
bruit de fond γ.
La géométrie de la source simulée pour étudier la méthode de réjection du bruit de fond
gamma est représentée sur la figure 3.9. Cette géométrie est une représentation simplifiée
de la situation chirurgicale rencontrée pour la chirurgie des tumeurs cérébrales, qui est
une application potentielle de nos sondes. La source de bruit de fond γ modélise donc la
distribution d’activité dans un cerveau. Il s’agit d’un cylindre de 14 cm de diamètre et 10 cm
de haut. Sa composition et sa densité ont été choisies pour correspondre à ceux des tissus
cérébraux, à partir de la base de données du National Institute of Standard and Technologies
(NIST). La cavité chirurgicale est représentée par un trou de 30 mm de diamètre et un résidu
tumoral, modélisé par un cylindre de 6 mm de diamètre et 1 mm d’épaisseur, est placé au
fond de cette cavité. Les concentrations d’activité dans les tissus sains (12,95 kBq/ml) et les
tissus tumoraux (21,83 kBq/ml) ont été choisies pour correspondre à celles rapportées dans la
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littérature pour le 18F-FDG dans le cas d’un gliome de haut grade, une heure après l’injection
de 300 MBq d’activité chez un patient de 70 kg [Delbeke, 1999; Tian et al., 2004; Ohtani
et al., 2001]. L’activité est générée de manière homogène dans les volumes. La variation
de la distribution du bruit de fond est simulée en considérant différentes profondeurs de
cavité opératoire (10 mm, 50 mm et 90 mm). La sonde sera en effet plus sensible à des
modifications "à grande échelle" de la géométrie du bruit de fond qu’à des variations "à petite
échelle". De par leur taille, ces dernières n’auront en effet qu’une contribution en activité
marginale sur le bruit de fond global. La sonde est simulée par deux feuilles de plastique
scintillant (ρ=1,032 g/cm3) (BC400, StGobain) de 13,6×13,6 mm2(dimension de la matrice
Hamamatsu S11828-3344M) et 500 µm d’épaisseur séparées par un volume mort de même
dimension latérale. Ce volume modélise le guide de lumière dans le cas de la configuration
avec une matrice de SiPMs ou l’ensemble guide de lumière/circuit imprimé de la matrice
dans le cas de la configuration avec deux matrices. Ces différents éléments sont constitués de
polymères de densités proches. Nous avons choisi de les modéliser par du PMMA (PolyMethyl
MethAcrylate) (ρ=1,19 g/cm3). Un blindage de 400 µm d’acier inoxydable est placé au
dessus et autour de cet ensemble de détection (fig. 3.9). La tête de détection de la sonde est
placée au fond de la cavité, en contact avec le cylindre représentant le résidu tumoral.
La simulation a été effectuée en deux étapes. Dans un premier temps, les tissus tumoraux
ne sont pas présents et seule l’activité de bruit de fond γ liée au cerveau est mesurée. Le ratio
du nombre d’évènements détectés dans chaque scintillateur donne le facteur de pondération
à appliquer. Plusieurs facteurs de pondération sont en fait calculés en segmentant les images
du dépôt d’énergie dans les scintillateurs "signal" et "témoin" en 14×14 régions. Le facteur
de pondération mesuré sans lésion tumorale correspond à celui qui sera normalement obtenu
expérimentalement en plaçant la sonde dans une région saine du cerveau. Lors de la seconde
étape, les simulations sont répétées, mais en présence du cylindre modélisant le résidu
tumoral. Après application de la procédure de soustraction utilisant le facteur de pondération
calculé précédemment, l’erreur sur le nombre de positons détectés par rapport à ceux ayant
effectivement interagi est calculée. Cette erreur est obtenue en intégrant sur les images du
scintillateur "signal", les évènements appartenant à une région d’intérêt circulaire centrée
sur la position de la tumeur. La taille de cette région est déterminée sur l’image obtenue
sans aucune contamination γ afin d’intégrer 99% des évènements β détectés. Le rapport du
nombre de coups mesuré dans cette région d’intérêt sur l’image obtenue après soustraction
du bruit de fond γ et sur celle obtenue sans aucune contamination correspond à l’erreur sur
la mesure du signal β pur. Cette erreur est simulée pour différentes distances entre les deux
scintillateurs allant de 0 à 5 mm. L’influence de la variation de la distribution du bruit de
fond γ est évaluée en réalisant ces mesures pour 3 profondeurs de cavité opératoire (10, 50 et
90 mm) (fig. 3.9).
3.2.2.1.3 Optimisation de la réponse spatiale
a) Modélisation de la géométrie du détecteur
La géométrie et les propriétés physiques des éléments de détection des deux configura-
tions de l’imageur ont été entièrement modélisées (Tableau 3.1). Pour la configuration avec
deux matrices, seul l’un des deux ensembles, constitué d’un scintillateur plastique couplé
à une matrice via un guide de lumière, a été simulé (fig. 3.3). Les propriétés optiques du
scintillateur plastique de 13,6×13,6 mm2 ont été choisies selon les données fournies par le
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fabriquant (BC400, Saint Gobain). Le guide est composé de PMMA. La matrice de 4×4
SiPMs a été modélisée selon les dimensions fournies par Hamamatsu (S11828-3344M). La
taille des pixels est de 3×3 mm2, leur espacement bord à bord de 200 µm et l’épaisseur du
silicium est de 300 µm recouverts par 300 µm de résine epoxy. Toutes les faces des différents
volumes ont été définies comme étant polies, sauf les faces latérales des scintillateurs et
du guide de lumière qui ont été définies comme rugueuses et peintes avec une peinture
absorbante noire. Le scintillateur plastique pixelisé est constitué d’éléments de 3×3 mm2
et 500 µm d’épaisseur séparés par 200 µm de peinture blanche diffusante à base de BaSO4.
Celle-ci possède un coefficient de réflexion de 95% et agit comme un réflecteur Lambertien
(distribution de la lumière réfléchie en cos(θ)).
Au delà du plastique scintillant, deux autres matériaux ont également été investigués
pour le scintillateur "témoin" : le GSO(Ce) (Gd2SiO5(Ce)) pour le scintillateur continu de
la configuration avec deux matrices et le LYSO (Lu1,8Y0,2SiO5(Ce)) pour le scintillateur
pixelisé de la configuration avec une seule matrice. La forte densité de ces matériaux permet
d’augmenter le nombre de γ interagissant dans le scintillateur "témoin" et donc minimiser
l’erreur statistique sur l’estimation du bruit de fond γ. De plus, le fort rendement lumineux
du LYSO est susceptible d’apporter une amélioration significative des performances de discri-
mination des scintillateurs en diminuant les fluctuations statistiques sur le nombre de photons
générés. Pour réaliser l’adaptation d’indice, une couche de graisse optique (BC630, StGobain)
de 50 µm d’épaisseur est placée aux interfaces optiques entre les scintillateurs, le guide de
lumière et la couche de résine de la matrice de SiPMs. La face supérieure du scintillateur
"signal", dans le cas de la configuration avec une seule matrice, et les deux scintillateurs, dans
le cas de la configuration avec deux matrices, sont recouverts d’une couche de 65 µm de
polyester simulant un revêtement réfléchissant (Enhanced Specular Reflector film, 3M). Son
comportement spéculaire est modélisé par la définition d’une interface dielectric-métal polie
entre celui-ci et le scintillateur. Notre choix s’est porté sur ce revêtement car il est simple
à modéliser, à l’inverse des revêtements diffusants de faibles épaisseurs qui peuvent être
obtenus expérimentalement par dépôt sur le scintillateur d’une fine couche de nanoparticules
en suspension (TiO2 ou BaSO4) et dont le coefficient de réflexion dépend justement fortement
de l’épaisseur de peinture. Par contre ce type de revêtement a été évalué expérimentalement
(cf. §4.1.4.1.1). Pour ces simulations, le transport des photons et le calcul de leurs interactions
aux interfaces optiques sont simulés à partir du modèle UNIFIED intégré dans GATE [Nayar
et al., 1991; Levin and Moisan, 1996].




Scintillateur BC400 1,032 1,58 8
Scintillateur GSO 6,7 1,85 9,6
Scintillateur LYSO 7,3 1,81 32
Enhanced Specular Reflector 1,29 1,5 -
Epoxy 1,36 1,52 -
PMMA 1,19 1,49 -
Graisse optiqueBC630 1,16 1,465 -
Tableau 3.1 – Propriétés des matériaux utilisés lors des simulations pour modéliser la géométrie
du détecteur.
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b) Calcul de la réponse du SiPM
Pour chaque photon γ ou positon interagissant dans les scintillateurs, le nombre de
photons nph frappant chaque SiPM de la matrice est enregistré. Le signal produit par les
SiPMs est alors simulé selon la procédure décrite sur la figure 3.10. Le nombre d’avalanches
primaires nprim déclenché par les photons de scintillation est calculé à partir d’une distribution
aléatoire poissonnienne de valeur moyenne égale au nombre de photons incidents multiplié par
l’efficacité de détection (PDE) du SiPM. Le bruit corrélé (diaphonie optique et afterpulses)
est modélisé en considérant une distribution de probabilité exponentielle décroissante de
la charge totale déclenchée par une avalanche primaire (cf 2.2.2.3). La valeur moyenne de
cette distribution est prise égale à nf , exprimé en terme de nombre équivalent de cellules
activées. On obtient ainsi le nombre d’avalanches créées par l’évènement ntrig. Enfin, le bruit
d’obscurité est également inclus en ajoutant sur le signal de chaque SiPM un nombre aléatoire
de photoélectrons dépendant de la distribution de la fréquence du bruit (DCR) en fonction de
l’amplitude et du temps d’intégration de l’électronique (150 ns). Compte tenu du nombre de
photons de scintillation maximum collectés pour une particule β émise par du 18F (environ
900 photons), l’effet de la saturation du SiPM a été négligé pour toutes les simulations sauf
celle utilisant un scintillateur LYSO. Dans ce cas, le nombre de photoélectrons générés a
été calculé d’après la formule (2.10) dans laquelle le terme NphotonPDE est remplacé par
ntrigTotal et Ncell par le nombre de cellules total de chaque SiPM soit 3600. En l’absence de
données précises sur les performances intrinsèques de la matrice, les paramètres caractérisant
le fonctionnement des 16 SiPMs (PDE, nf , DCR) ont été prises équivalentes à celles mesurées
sur le MPPC33-50-BB (cf. §2.2.2), qui est basé sur la même technologie. Nous avons donc
utilisé les valeurs de PDE (24,5%), nf (1,14) et DCR (270 kHz) de ce modèle pour une
température de 20°C et une surtension de 1,16 V.
Figure 3.10 – Simulation de la réponse des SiPMs aux signaux de scintillation calculés sous GATE
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Figure 3.11 – (Gauche) Schéma décrivant les positions parcourues par le faisceau de γ ou de
β. La zone périphérique est représentée en rouge et la zone centrale en bleu. (Droite) Courbe de
linéarité en position (position mesurée en fonction de la position réelle). Le facteur de resserrement
de l’image correspond à la pente de la droite ajustée sur les points centraux (bleu).
c) Description de la source
La résolution spatiale, la distorsion de l’image ainsi que les performances de discrimi-
nation des scintillateurs ont été évaluées grâce à un faisceau ponctuel de γ de 511 keV ou
de positons issus d’une source de 18F frappant la surface du détecteur avec une incidence
normale. Les positions d’irradiation sont décrites sur la figure 3.11. Le faisceau est déplacé
avec un pas de 0,8 mm depuis le centre du détecteur jusqu’à 1,2 mm des bords. Le détecteur
étant symétrique, seul un huitième de la surface a été parcourue afin d’accélérer le temps de
calcul.
d) Reconstruction et estimation des performances d’imagerie
Pour chaque évènement, les positions d’interaction en X et en Y sont obtenues en
calculant le barycentrage de la distribution du nombre de photoélectrons ntrig,total collectés à
la sortie des 16 SiPMs, conformément à la méthode proposée par Anger [Anger, 1958] (cf.
§4.1.4.1.4). Des algorithmes de reconstruction plus perfectionnés peuvent être mis en place
(barycentrage avec pondération non-linéaire, maximum de vraisemblance, réseau de neurone,
modèle analytique de la distribution de la lumière,. . . ) (cf. §4.1.4.1.4). Toutefois, le but de
notre étude n’était pas d’obtenir les performances d’imagerie optimales, mais de comparer
différentes configurations géométriques du détecteur. La résolution spatiale et la distorsion
sont calculées en ajustant une gaussienne sur l’image de chaque point source. Dans la suite
de l’étude, on distinguera la zone centrale de l’imageur correspondant aux 4 SiPMs centraux
et la zone périphérique correspondant au reste de la surface sensible de la matrice (fig.3.11).
La courbe de linéarité en position donnée sur la fig. 3.11 représente la position du
centre de la gaussienne associée à l’image des points sources en fonction de leurs positions
réelles. Elle permet d’illustrer les effets de la distorsion, qui est liée à la troncation de la
distribution de la lumière de scintillation lorsque la particule interagit près des bords du
détecteur. Le barycentrage tend alors à ramener la position d’interaction vers le centre
de l’image, entrainant un effet de resserrement (biais positif). Dans la partie centrale du
capteur, seules les queues de la distribution sont tronquées et ce resserrement est linéaire
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(homothétique). Près des bords du scintillateur, la distorsion devient beaucoup plus forte et
non-linéaire. La coupure de la distribution de la lumière par les bords du détecteur interdit
par ailleurs la reconstruction de la position d’un point source situé au delà de la moitié des
pixels périphériques. Pour quantifier ces deux effets de la distorsion, un ajustement linéaire
est effectué et tracé sur les points appartenant aux quatre SiPMs centraux. La pente de la
droite permet de caractériser le resserrement homothétique de l’image qui peut être facilement
corrigé, tandis que l’écart moyen des points par rapport à celle-ci décrit principalement le
terme de distorsion non-linéaire. Un écart important à la droite observée dans la zone centrale
illustre également une non-uniformité de la distorsion liée à une discrétisation insuffisante
du capteur par rapport à la taille du spot lumineux. La distorsion pour les différentes
configurations géométriques est donc quantifiée en calculant la pente de la droite dans la zone
centrale (facteur de resserrement) et le biais non-linéaire moyen par rapport à cette droite
dans les zones centrale et périphérique de l’imageur. La résolution spatiale est calculée comme
la largeur à mi-hauteur de la gaussienne ajustée sur l’image des points sources corrigée de
la distorsion locale. Le facteur de correction correspond à l’inverse de la pente locale de la
position mesurée en fonction de la position réelle. Comme pour la distorsion, la résolution
est calculée dans les régions centrale et périphérique de l’imageur. La moyenne et l’écart
type des valeurs simulées dans chaque région sur un huitième du détecteur sont extrapolées à
l’écart type sur la surface totale par des arguments de symétrie. La rangée de points sources
situés le plus au bord du détecteur (5,6 mm du centre) a été simulée pour permettre la
correction de la résolution de la rangée précédente, mais n’a pas été intégrée dans le calcul
de la moyenne de la résolution spatiale et de la distorsion dans la zone périphérique.
e) Discrimination des scintillateurs
Dans le cas de la configuration avec une seule matrice de SiPMs, nous avons également
calculé, pour chaque événement, l’écart type de la distribution en charge (σ) et le ratio en
charge entre le pixel le plus chaud (c’est à dire ayant mesuré la charge la plus importante) et
la somme des autres pixels (rz). Ces paramètres sont sensibles à la distance entre le point
d’émission de la lumière (point d’interaction de la particule) et le capteur. Ils peuvent ainsi
être utilisés pour déterminer la profondeur d’interaction de l’événement et donc discriminer
ceux ayant interagi dans le scintillateur "signal" ou "témoin". Si le nombre de photons de
Figure 3.12 – Distribution en rz(gauche) et σ(droite) des événements interagissant dans les
scintillateurs "signal" et "témoin" séparés par un guide de lumière de 2mm pour le point au centre
de l’image.
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scintillation recueillis sur le capteur est suffisamment important pour minimiser l’incertitude
statistique sur la distribution en charge, σ est, dans un modèle très simplifié, déterminé par
la taille de l’angle solide sous lequel les photons de scintillation atteignent le capteur, qui
dépend à son tour de la profondeur d’interaction. Dans le cas d’une distribution gaussienne
de la lumière de scintillation, rz se comporte comme l’inverse de σ. Ces deux paramètres
possèdent en revanche un comportement différent si la distribution n’est pas gaussienne, ce
qui est généralement le cas pour la distribution de la lumière à la sortie d’un scintillateur en
raison de la réflexion et de l’absorption de la lumière sur ses parois. Les scintillateurs "signal"
et "témoin" étant séparés par un guide de lumière, les événements détectés par chacun d’eux
possèdent des distributions distinctes du σ et du rz caractérisées par deux pics (fig. 3.12).
On peut donc distinguer les deux scintillateurs en appliquant un seuil sur ces paramètres.
L’efficacité de la discrimination est estimée en recherchant le seuil optimal entre les deux pics
de la distribution de la lumière permettant d’atteindre le plus faible nombre d’évènements
attribués au mauvais scintillateur. L’efficacité de la discrimination est alors quantifiée à
partir du taux d’erreur associé à ce seuil optimal. La moyenne et l’écart type des erreurs
sont calculées dans les zones centrale et périphérique de l’imageur.
Dans le cas où le scintillateur "témoin" est pixelisé, nous avons également réalisé une
simulation avec un éclairage γ uniforme du détecteur pour quantifier la capacité de l’imageur
à identifier distinctement chaque pixel du scintillateur.
3.2.2.2 Validation expérimentale de la simulation
Les simulations ont été validées sur une configuration expérimentale simple constituée
d’un ensemble scintillateur/matrice. La mesure a été réalisée avec une source ponctuelle de
204Tl éclairant une plaque de cuivre de 1 mm d’épaisseur percée avec des trous de 0,5mm de
diamètre espacés de 1,6 mm. La mire est déposée sur la surface du revêtement réfléchissant
couvrant le scintillateur plastique. La distance entre la source et la mire est de 20mm.
L’épaisseur du guide utilisé est de 1 mm. Les autres paramètres de détection sont identiques
à ceux utilisés dans la simulation.
La figure 3.13 montre le spectre obtenu pour la simulation et la mesure dans le cas
d’un guide de lumière de 1 mm. On observe une très bonne correspondance entre les deux
spectres. Une des raisons qui peut expliquer le léger écart observé est le fait que nous avons
utilisé les paramètres intrinsèques du MPPC33-50-BB pour modéliser les SiPMs et non ceux
de la matrice. Bien que celle-ci soit constituée de SiPMs de mêmes caractéristiques que le
MPPC33-50-BB, il est possible que de légères différences de performances soient observées
en terme de bruit corrélé et de PDE. La figure 3.13 montre également une forte similitude
entre les images obtenues expérimentalement et par simulation pour un guide de lumière de
1 mm d’épaisseur. Les performances spatiales obtenues sont comparées dans le tableau 3.2.
On observe une bonne correspondance de la résolution spatiale avec un écart de la résolution
moyenne sur toute la surface d’environ 3% entre la simulation, une différence du facteur
de resserrement de 3% et une différence de biais non linéaire moyen sur toute la surface
d’environ 10%.
3.2 Optimisation des systèmes de détection 101
Figure 3.13 – Comparaison des spectres expérimentaux et simulés dans le cas de la configuration
avec deux matrices de SiPMs pour une épaisseur de guide de lumière de 1 mm (haut). Comparaison
des images simulées (bas gauche) et expérimentales (bas droite) de la mire obtenues pour un guide
de lumière de 1 mm d’épaisseur (T=20 °C et ∆V=1,16V).
Simulation Mesure
Résolution centre(mm) 0,49±0,04 0,47±0,05
Résolution périphérie(mm) 1,07±0,5 1,15±0,5
Facteur de resserrement 0,88±0,005 0,91±0,01
Biais non linéaire moyen
centre (mm) 0,02±0,03 0,03±0,025
Biais non linéaire moyen
périphérie (mm) 0,21±0,2 0,232±0,23
Tableau 3.2 – Comparaison des performances d’imagerie expérimentales et simulées d’un ensemble
de détection constitué d’un scintillateur plastique couplé à une matrice de SiPMs par un guide de
lumière de 1mm. Les mesures ayant été faites avec un pas de 1,6 mm, la comparaison avec les
simulations s’est faite sur le même nombre de points (T=20 °C et ∆V=1,16V). La résolution est
donnée une fois déconvoluée de la taille des trous de la mire (0,5 mm).
3.2.2.3 L’efficacité de réjection γ
Le pourcentage d’erreur sur l’estimation du nombre de positons détectés après sous-
traction du bruit de fond γ est présenté dans la figure 3.14 en fonction de la distance entre
les deux scintillateurs. La courbe principale présente les résultats dans le cas où on utilise
un facteur de pondération correspondant parfaitement à la distribution du bruit de fond γ
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Figure 3.14 – Taux d’erreur sur le nombre de β détectés après soustraction du bruit de fond
γ. La courbe principale représente le taux d’erreur obtenu lorsque le facteur de pondération est
calculé avec la même distribution de bruit de fond que celle présente lors de la recherche des lésions
tumorales. Les barres d’erreur correspondent au taux d’erreur maximum obtenu lorsque ce facteur
de pondération est calculé avec une distribution du bruit de fond très différente de celle rencontrée
pendant la recherche des tissus tumoraux .
présent lors de la recherche des tissus tumoraux. On observe dans ce cas qu’un écartement
supérieur à 0,5 mm suffit à réduire à moins de 3% le taux d’erreur. En dessous de 0,5 mm,
l’épaisseur du matériau entre les deux scintillateurs ne suffit plus à absorber les positons de
plus forte énergie. Il peuvent alors interagir dans le scintillateur "témoin" ce qui entraîne une
surestimation de la contamination γ et donc une sous-estimation du nombre de positons
ayant interagi dans le scintillateur "signal". On observe également qu’au delà de 1 mm, le
taux d’erreur est toujours positif (environ 2%). Ceci est du à la contamination γ provenant
du résidu tumoral qui affecte différemment les deux scintillateurs en raison de la différence
d’angle solide. Cette contamination n’est pas prise en compte dans le calcul du facteur de
pondération puisque la tumeur n’est pas présente. Ce taux d’erreur demeure cependant
faible car la contribution des tissus tumoraux au nombre total d’événements γ détectés
reste marginale face à celle, non spécifique, du reste du cerveau. Les barres d’erreur sur la
figure 3.14 représentent les valeurs maximales du taux d’erreur observées lorsque le facteur
de pondération est calculé avec une distribution du bruit de fond très différentes de celle
rencontrée pendant la recherche des tissus tumoraux (facteur de pondération calculé à 90 mm
de profondeur pour une mesure à 10 mm ou inversement). On observe qu’au delà d’une
séparation de 2 mm, plus la distance entre les scintillateurs augmente et plus le détecteur est
sensible aux variations de la distribution du bruit de fond. On observe cependant qu’entre 1
et 4 mm de distance, le taux d’erreur ne dépasse pas 5% avec un optimum à 2 mm (moins de
1%). Ces simulations montrent les bonnes performances de la méthode de soustraction et sa
faible sensibilité à la distribution du bruit de fond si la distance entre les deux scintillateurs
est optimisée. Elle apparaît donc comme une méthode fiable pour la soustraction du bruit de
fond γ du futur imageur positon per-opératoire.
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Figure 3.15 – Taux d’erreur sur la discrimination des scintillateurs en fonction de l’épaisseur du
guide de lumière pour un scintillateur "témoin" plastique continu (haut), plastique pixélisé (milieu)
et LYSO pixélisé (bas). La discrimination est basée sur le calcul du σ (rouge) et du rz (bleu)
de la distribution en charge des évènements. La valeur moyenne de l’erreur est donnée pour la
zone centrale (◦) et periphérique () de l’imageur. Les barres d’erreur (écart type) représentent
l’uniformité de l’erreur dans chaque région.
3.2.2.4 La discrimination des scintillateurs
La discrimination des scintillateurs "signal" et "témoin" a été évaluée en calculant les
deux paramètres σ et rz de la distribution en charge en fonction de l’épaisseur du guide de lu-
mière entre les deux scintillateurs. Les résultats sont présentés dans la figure 3.15 pour chaque
géométrie du scintillateur "témoin" (plastique continu, plastique pixelisé et LYSO pixelisé).
On observe que l’erreur de discrimination diminue lorsque l’épaisseur du guide augmente.
Cette erreur est également toujours plus faible pour rz que pour σ, indépendamment de
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l’épaisseur du guide de lumière ou de la géométrie du scintillateur "témoin". Cette différence
est due à la forme non-gaussienne de la distribution de lumière de scintillation qui frappe la
matrice pour chaque évènement. Le paramètre rz présente une amélioration importante de
ses performances lorsque le scintillateur "témoin" est pixelisé. La pixellisation limite en effet
la dispersion de la lumière et augmente donc, principalement pour le scintillateur "témoin",
le rapport en charge entre le pixel le plus chaud et la somme des autres pixels. Dans le cas
où le scintillateur "témoin» pixelisé est en plastique, l’erreur moyenne passe de 33% à 5%
pour σ et de 8% à seulement 1% d’erreur pour rz, lorsque l’épaisseur du guide de lumière
augmente de 0,5 à 4 mm. Les performances obtenues avec les deux paramètres σ et rz sont
également significativement améliorées par l’utilisation d’un scintillateur "témoin" pixelisé en
LYSO. Les erreurs moyennes obtenues avec rz et σ sont ainsi toujours inférieures à 3% et 6%,
quelle que soit l’épaisseur du guide. Cette amélioration est principalement liée au rendement
lumineux plus important du LYSO (environ 4 fois supérieur à celui du plastique) qui tend à
diminuer les fluctuations statistiques sur la distribution en charge (et donc sur σ et rz), ce
qui permet de renforcer parallèlement la dépendance de cette distribution avec la profondeur
d’interaction. Le numéro atomique élevé du LYSO permet également d’absorber une plus
grande proportion de γ par effet photoélectrique, ce qui augmente l’énergie moyenne du
spectre.
Pour toutes les configurations, la troncation de la distribution de lumière par les bords
absorbant du scintillateur et du guide entraîne une dégradation de l’efficacité de discrimination
sur la zone périphérique. En guidant fortement la lumière, l’utilisation d’un scintillateur
pixelisé permet de limiter cette dégradation et d’obtenir ainsi une bonne homogénéité de
l’erreur sur l’ensemble du champ de vue, quelle que soit la méthode de discrimination utilisée.
Ainsi, pour un guide de lumière de 2 mm, la variation absolue observable du taux d’erreur
est inférieure à 0,5% avec un scintillateur pixelisé, plastique ou LYSO.
Les résultats présentés dans cette partie ont été obtenus avec une source de γ de
511 keV. Lorsque le détecteur est irradié par des positons du 18F, l’énergie moyenne déposée
plus élevée entraîne une diminution absolue de 3% de l’erreur de discrimination (entre les β
interagissant dans le scintillateur "signal" et les γ dans le scintillateur "témoin") pour le σ
et le rz sur l’ensemble de la surface dans le cas d’un scintillateur continu Dans le cas d’un
scintillateur pixélisé avec un scintillateur plastique, l’erreur absolue diminue de 3% pour le σ
et de 1% pour le rz. Enfin, lorsque le scintillateur pixélisé est en LYSO, l’amélioration est de
moins de 1% pour le σ et le rz.
3.2.2.5 La résolution et la linéarité spatiale
La figure 3.16 résume les performances spatiales pour les différentes configurations de
l’imageur. Nous ne présentons ici que les résultats obtenus avec une source γ de 511keV. Le
spectre Compton des γ s’étalant sur une gamme d’énergie plus faible que le spectre d’absorp-
tion du 18F (pour la configuration avec 2 SiPMs et un guide de 1 mm, le nombre moyen de
photons collectés est de 200 et 320 pour des photons γ ou des positons respectivement), nous
obtenons une résolution spatiale en moyenne 15% meilleure en β. La distorsion ne présente
en revanche pas de différence significative selon le type de rayonnement incident. Comme
attendu, on observe pour toutes les configurations que la résolution spatiale se dégrade
avec l’augmentation de l’épaisseur du guide, à cause de l’élargissement de la distribution
de lumière sur le capteur (fig. 3.16). Sa troncation sur les bords entraine également une
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dégradation de la résolution spatiale sur la zone périphérique. Ceci s’explique en partie par la
diminution du nombre de charges collectées. Le facteur de resserrement de l’image augmente
lui aussi avec l’épaisseur du guide de lumière (la pente de la courbe de linéarité en position
diminue), car une plus grande proportion de la lumière de scintillation est tronquée par
les bords avant d’avoir atteint la matrice. En revanche, le biais non-linéaire dans la partie
centrale s’améliore avec l’épaisseur du guide car l’étalement de la lumière permet alors de
toucher plus de deux SiPMs quelque soit la position d’interaction, ce qui améliore la qualité
du barycentrage. L’effet de troncation par les bords ne se fait alors sentir au centre que pour
des fortes épaisseurs de guide de lumière. Pour les faibles épaisseurs de guide, la lumière
est par contre susceptible de ne s’étaler pour certaines positions que sur un ou deux pixels.
La reconstruction tend alors à rapprocher le barycentre du centre du pixel le plus chaud
conduisant à une inhomogénéité de la réponse spatiale (fig. 3.17 et 3.16). Cet effet très net
sur la partie centrale est également visible sur la périphérie qui commence par décroître pour
des épaisseurs faibles de guide lumière avant d’augmenter à cause des effets de bord. Pour la
configuration avec deux matrices de SiPMs, l’inhomogénéité de la distorsion dans la partie
centrale du détecteur se stabilise à sa valeur minimale pour une distance d’environ 1 mm. La
résolution moyenne sur l’ensemble du champ de vue pour un guide de 1 mm est de 0,8 mm
et le biais non-linéaire moyen sur les parties centrales et périphériques est respectivement de
0,08 et 0,19 mm. La configuration utilisant un scintillateur de GSO continu pour le détecteur
"témoin" présente une résolution spatiale améliorée d’environ 40% par rapport à celle du
scintillateur plastique (0,54 mm FWHM). Sa distorsion est en revanche très proche avec des
biais non-linéaires moyens de 0,07 et 0,19 mm. L’amélioration de la résolution est due au
numéro atomique plus élevé du GSO, qui accroît la proportion de γ interagissant par effet
photoélectrique et donc l’énergie moyenne déposée.
Figure 3.17 – Images simulées dans le cas de la configuration avec deux SiPM, sans guide de
lumière (gauche) ou avec un guide de 1mm (droite)
Pour les configurations utilisant une seule matrice et un scintillateur "témoin" continu,
la résolution spatiale et la distorsion du scintillateur "signal" se comportent de manière
identique à celles de la configuration avec deux matrices de SiPMs lorsque l’épaisseur de
milieu diffusant interposé est équivalente. La résolution du scintillateur "témoin" se dégrade
par contre beaucoup moins vite avec l’épaisseur du guide, puisque celle-ci n’affecte que la
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partie de la lumière émise en direction du scintillateur "signal". Pour les mêmes raisons, le
resserrement observé avec le scintillateur "témoin" varie peu et se stabilise très rapidement
autour d’une épaisseur de guide de 2 mm.
Dans le cas de la configuration avec un scintillateur "témoin" pixelisé, seules les perfor-
mances du scintillateur "signal" sont représentées sur la figure 3.16. En effet, la pixelisation
du scintillateur "témoin" guidant très fortement la lumière, le signal est systématiquement
reconstruit au centre du pixel dans lequel il a interagi. Il n’est donc plus possible de remonter
à la position d’un évènement avec une résolution supérieure au pas des pixels (3,2 mm).
L’éclairage γ uniforme de cette configuration a montré que chaque pixel était clairement résolu
avec un pourcentage d’évènements attribués au mauvais pixel ne dépassant pas 6% quelque
soit l’épaisseur du guide de lumière. Concernant les performances du scintillateur "signal",
on obtient, à épaisseur de milieu diffusant interposé équivalente, une résolution spatiale
et une distorsion légèrement améliorée par rapport à la configuration avec un scintillateur
arrière continu, car la pixellisation du scintillateur arrière restreint la dispersion de la lumière.
Les performances comparables obtenues avec les scintillateurs pixelisés plastique et LYSO
démontrent que la différence d’indice optique entre ces deux matériaux n’impacte pas de
manière significative l’étalement de la lumière issue du scintillateur "signal".
3.2.2.6 Conclusion sur la géométrie de l’imageur positon : un compromis entre
performance et compacité
La configuration de l’imageur per-opératoire basée sur l’utilisation de deux matrices de
SiPMs présente des performances optimales pour une épaisseur du guide de lumière de 1mm.
On obtient pour cette épaisseur une résolution spatiale sub-millimétrique sur tout le champ
de vue (0,8 mm FWHM), une homogénéité de réponse maximale et un biais non-linéaire
moyen inférieure à 0,09 mm (biais non-linéaire moyen sur les parties centrales et périphériques
de 0,05 et 0,18 mm). Avec cette épaisseur de guide, la distance entre les scintillateurs "signal"
et "témoin" est de l’ordre de 2,5 mm (l’épaisseur de la matrice montée sur son circuit imprimé
est d’environ 1,45 mm) (cf. §4.1.2.1). Comme illustré dans la figure 3.14, cette distance
permet d’obtenir une très bonne efficacité de réjection du bruit de fond avec une faible
sensibilité à la variation de sa distribution spatiale. Cette capacité de réjection peut être
renforcée en utilisant un scintillateur "témoin" en GSO à la place du scintillateur plastique,
afin de minimiser l’erreur statistique sur l’estimation du bruit de fond γ et donc de diminuer
la propagation des erreurs lors du processus de soustraction (Le nombre d’événements γ
détectes par le GSO est environ 7 fois plus important qu’avec le plastique pour une même
géométrie de source).
La configuration de l’imageur avec deux matrices de SiPMs est celle qui offre les
meilleures performances spatiales. Néanmoins, son épaisseur totale est supérieure à 6 mm
(cf. §4.1.4.1) et la nécessité d’implémenter deux matrices et leurs électroniques associées
augmente son coût. L’architecture avec une seule matrice de SiPMs représente une alterna-
tive pour dépasser ces limites. Equipée d’un scintillateur LYSO pixelisé et d’un guide de
lumière de 1 mm, d’épaisseur, cette configuration permet d’atteindre une résolution moyenne
submillimétrique (0,9 mm FWHM), une bonne capacité de discrimination des scintillateurs
(environ 2% d’erreur) et une faible distorsion (biais non-linéaire moyen à la pente sur les
parties centrales et périphériques de 0,06 mm et 0,14 mm). Ce montage présente donc des
performances très légèrement inférieures à celui avec deux matrices, mais possède l’avantage
d’être plus compact, avec une épaisseur inférieure à 4 mm, et d’être moins coûteux. Par
contre, la pixelisation du scintillateur "témoin" ne permet plus d’accéder à une image continue
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de la contamination γ. L’étude sur l’efficacité de la réjection gamma a toutefois montré que
la distribution du nombre d’évènements gamma détecté sur le scintillateur "témoin" varie
très peu sur une petite échelle spatiale de l’ordre du millimètre. Une estimation du bruit
échantillonné sur des zones de détection de 3,2×3,2 mm2 est donc normalement suffisante
pour rejeter efficacement la contamination γ.
3.2.3 Conclusion
Cette étude théorique nous a tout d’abord permis de montrer que le modèle de SiPM
présentant les performances les plus adaptées à notre application per-opératoire était le
MPPC33-50-BB. Ce choix nous a ensuite guidé dans la conception géométrique globale de la
sonde de comptage. De la même manière, les simulations Monte Carlo mises en œuvre pour
l’optimisation de l’imageur positon ont permis de mieux comprendre l’impact de l’architecture
et des dimensions de l’ensemble scintillateur-guide de lumière-matrice sur les performances
en termes d’efficacité de rejection du bruit de fond γ, de résolution spatiale et de distorsion.
Dans le chapitre suivant, nous présenterons le développement et la caractérisation
expérimentale des premiers prototypes de la sonde de comptage et de l’imageur positon
conçus selon les géométries de détection optimale qui viennent d’être définies.
Chapitre 4
Développement des nouveaux
systèmes de détection per-opératoire
de positons
L’étude théorique présentée dans le chapitre 3 nous a permis de déterminer la configu-
ration géométrique optimale des nouveaux systèmes de détection β per-opératoire, en termes
de sensibilité, de performances spatiales, de réjection du bruit de fond γ et de compacité. A
partir de ces résultats, les premiers prototypes de l’imageur et de la sonde de comptage ont
été développés. Le chapitre 4 détaille la mise en œuvre de ces deux prototypes en décrivant
leurs caractéristiques composant par composant. La caractérisation et l’optimisation des
performances intrinsèques des détecteurs per-opératoires, mesurés sur des sources scellées,
seront ensuite présentées. L’impact de la tension d’alimentation et de la température sur ces
performances est notamment étudié. Les performances globales des détecteurs déterminées
dans un contexte radioactif plus réaliste avec des sources non scellées seront rapportées au
chapitre 5.
4.1 L’imageur miniaturisé
Le principe de fonctionnement général et les principales caractéristiques de l’imageur β
per-opératoire ont déjà été présentés au chapitre 2 (cf. §3.1.2.2). Nous rappelons que le proto-
type de faisabilité possède un champ de vue de 13,6×13,6 cm2. La première configuration de
l’imageur est constituée d’un empilement de deux modules élaborés autour d’un scintillateur
couplé via un guide de lumière en PMMA à une matrice de 16 SiPMs de 3×3 mm2. La
seconde configuration de l’imageur est constituée de deux scintillateurs séparés par un guide
de lumière et couplés à une seule matrice de SiPMs. L’énergie déposée par une particule
β ou un rayonnement γ interagissant dans l’un des scintillateurs est convertie en spot de
lumière de scintillation dont l’étalement sur la matrice de SiPMs est controlé par le guide de
lumière. Pour chaque évènement détecté, la charge collectée sur les 16 pixels de la matrice est
lue individuellement par une électronique multi-voies, puis transférée jusqu’à un ordinateur
d’acquisition pour le traitement et la reconstruction de la position d’interaction et de l’énergie
déposée.
Les différentes caractéristiques géométriques, physiques et électriques de chaque com-
posant de la chaîne de détection et d’acquisition vont maintenant être décrites en détail. La
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caractérisation et l’optimisation des performances intrinsèques des deux configurations de
l’imageur positon seront ensuite présentées en fonction du choix du revêtement optique du
scintillateur, des paramètres de contrôle des SiPMs (tension d’alimentation et température)
et de l’algorithme de reconstruction de l’image.
4.1.1 Les scintillateurs
Le scintillateur a pour rôle de convertir l’énergie déposée par les particules β et
les rayonnements γ incidents en une distribution lumineuse détectable par le système de
photodétection. Le choix de la nature, de la géométrie et du revêtement optique du scintillateur
est donc une étape critique qui conditionne directement les performances de l’imageur et
résulte généralement d’un compromis entre sensibilité, performances spatiales et efficacité de
réjection du bruit de fond γ.
4.1.1.1 Choix des scintillateurs : nature et géométrie
Les scintillateurs les plus adaptés pour la détection de positons sont les scintillateurs
organiques car leur faible densité les rend peu sensibles aux rayonnements γ. Nous avons
choisi d’utiliser un scintillateur plastique BC-400 de chez Bicron qui présente un rendement
lumineux élevé (8 photons/keV) avec un pic de longueur d’onde d’émission à 423 nm proche
du maximum de sensibilité des SiPMs produits par Hamamatsu (440 nm) (tableau 4.1).
Son temps de décroissance est également très court, ce qui permet de maximiser la densité
temporelle d’énergie déposée dans le SiPM et donc l’amplitude des signaux enregistrés à
nombre de photons collectés équivalent. L’influence du bruit d’obscurité sur la détection et
la fluctuation des signaux enregistrés est ainsi minimisée. Les dimensions du scintillateur
plastique sont adaptées aux dimensions de la matrice (13,6×13,6 mm2) et son épaisseur de
500 µm a été fixée car elle offre le meilleur compromis entre l’énergie déposée par les positons
et la sensibilité aux rayonnements γ [Bonzom et al., 2007].
L’estimation du bruit de fond γ est réalisée en utilisant des scintillateurs inorga-
niques plus denses qui permettent d’obtenir une meilleure statistique sur l’estimation de
la contamination des γ d’annihilation. La configuration avec deux matrices de SiPMs uti-
lise un scintillateur continu en GSO(Ce) (Hitachi chemical) qui possède une forte densité
(ρ=6,7 g/cm3), un rendement lumineux proche de celui du plastique (9 à 10 photons/keV) et
une constante de temps d’émission rapide de 37 ns pour une concentration de dopage au


















BC400 1,032 1,58 8 2,4 423 10,9
GSO 6,7 1,85 9,6 37 430 1,42
LYSO 7 1,81 32 41 420 1,2
Tableau 4.1 – Principales caractéristiques des scintillateurs utilisés pour les deux configurations
de l’imageur.
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Figure 4.1 – Matrice pixélisée en LYSO de 16 élements de 3×3 mm2.
possèdent également des densités et des rendements lumineux élevés, comme le LaBr3(Ce)
ou le LaCl3(Ce) [Pani et al., 2004], le GSO(Ce) présente l’avantage d’être non-hygroscopique
ce qui permet de s’affranchir d’un boitier de conditionnement encombrant et facilite donc sa
mise en œuvre dans un système d’imagerie miniaturisé. Comme pour le scintillateur plastique,
les dimensions du scintillateur GSO sont de 13,6×13,6×0,5 mm3. Le scintillateur témoin
pixelisé utilisé dans la configuration de l’imageur avec un seul SiPM est un LYSO(Ce) (Hilger)
(fig. 4.1). Notre choix initial s’était porté sur un scintillateur pixelisé en GSO(Ce), mais les
propriétés mécaniques de ce cristal ne permettaient pas à notre fournisseur de fabriquer
des matrices avec des pixels de 3×3×0,5 mm3. La géométrie du scintillateur pixelisé est
ajusté à la taille et à l’espacement des SiPMs de la matrice. Il est constitué de 16 pixels de
3×3×0,5 mm3 séparés par 200 µm de matériau réfléchissant diffusant. Le LYSO présente une
densité et une constante de temps de décroissance proches de celles du GSO (tableau 4.1),
mais un rendement lumineux très supérieur (32 photons/keV). Il possède en revanche une
radioactivité naturelle intrinsèque liée à l’isotope radioactif 176Lu qui entre dans sa composi-
tion et qui est un émetteur β− (Emax=596 keV). L’activité est évaluée expérimentalement à
environ 39 cps/g sur un intervalle d’énergie de 0 à 1,2 MeV, soit pour notre scintillateur,
environ 1,3 cps par pixel. Ce taux de comptage reste faible et très inférieur à celui qui sera
généré par la contamination du bruit de fond gamma dans un contexte clinique réaliste.
4.1.1.2 Le revêtement optique
Le revêtement optique déposé sur les bords et la face supérieure des scintillateurs
permet de contrôler la collection et la distribution de la lumière de scintillation sur le
photodétecteur, qui influencent directement les performances spatiales de l’imageur. Deux
types de revêtements ont été évalués expérimentalement : le premier est un revêtement de
polymère purement spéculaire (Enhanced Specular Reflector, 3M) qui présente un excellent
coefficient de réflexion (environ 95% à 450 nm [Lorincz et al., 2010]) pour une épaisseur de
seulement 65 µm. Il se présente sous forme de grandes feuilles que l’on taille aux dimensions
souhaitées et que l’on couple au scintillateur à l’aide de graisse optique (BC630, St Gobain).
Le second est une peinture à base de particules de TiO2 en suspension dans une solution
aqueuse (BC-620, St-Gobain) qui se comporte comme un diffuseur Lambertien. La peinture
est déposée à l’aide d’un aérographe. Pour une concentration de peinture donnée, l’épaisseur
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est ajustée à partir du nombre de couches successives déposées et est contrôlée à l’aide
d’un micromètre. Elle varie entre 60 et 80 µm. Cette épaisseur ne permet pas d’obtenir une
réflectance maximale (le fabricant ne garantissant une réflexion de 95 % de la lumière que
pour une épaisseur de 200µm), mais offre un bon compromis par rapport aux pertes d’énergie
des positons dans la couche de peinture.
Les bords des scintillateurs plastiques et du scintillateur GSO sont non polis et recou-
verts d’une peinture noire absorbante. Les scintillateurs sont couplés aux guides de lumière
ou aux matrices de SiPMs avec de la graisse optique (BC630, St Gobain).
4.1.2 Le système de photodétection
Le système de photodétection est constitué d’une matrice de SiPMs couplée à une
électronique d’acquisition multi-voies. Le rôle du photodétecteur est de convertir les photons
de scintillation en charges mesurables par l’électronique. Nous décrirons ici les caractéristiques
des matrices utilisées ainsi que le fonctionnement de la carte d’acquisition. Les études mises
en œuvre pour optimiser le fonctionnement du système de photodétection à partir des
paramètres de contrôle de l’électronique seront également présentées. Nous conclurons par
une description des caractéristiques intrinsèques du système de photodetection en terme
d’uniformité de réponse (gain, efficacité de détection et bruit corrélé) et de dépendance de
cette réponse à la température.
4.1.2.1 La matrice de SiPMs monolithique
Le principe de fonctionnement des SiPMs a été décrit en détail au chapitre 2. Comme
nous l’avons déjà évoqué au chapitre 3, nous avons choisi d’utiliser pour notre imageur
per-opératoire des matrices monolithiques de SiPMs produites par Hamamatsu (Tableau 4.2).
Ces matrices élaborées sur un substrat unique de silicium sont constituées de 4×4 SiPMs de
3×3 mm2 séparés par un intervalle de 200 µm. Chaque SiPM est constitué de 3600 cellules de
50×50 µm2. Les dimensions totales de la matrice sont de 13,6×14,1×1,45 mm3 et celles de la
surface utile de 13,6×13,6 cm2, soit 74 % de la surface totale. Deux modèles de matrice ont
été utilisés au cours de nos travaux : l’un avec des plots de soudure sous le circuit imprimé
rigide utilisé comme support du silicium (S11828-3344M) et l’autre monté avec un circuit
imprimé flexible de 15 cm de long utilisé comme nappe de connexion (S11829-3344MF) (fig.
Désignation S11828-3344M etS11829-3344MF
Surface Totale (mm2) 13,6×14,1
Nombre de SiPMs 4×4
Taille des SiPMs (mm2) 3×3
Surface utile (mm2) 75%
Surface totale des cellules (µm2) 50×50
Surface active des cellules (µm2) 39×39
Nombre de cellules par SiPM 3600
Taux de remplissage des SiPMS (%) 61
Tableau 4.2 – Caractéristiques géométriques des matrices de SiPM étudiées (Hamamatsu).
4.1 L’imageur miniaturisé 113
Figure 4.2 – Matrice de SiPMs Hamamatsu (S11828-3344M) sur son PCB couplé à la carte
d’acquisition.(gauche) Matrice de SiPMs Hamamatsu monté sur nappe de 10 cm (S11829-3344MF)
(droite)
4.2). Nous avons pu vérifier expérimentalement que ces deux modèles de matrice possèdent
des caractéristiques de détection identiques. Une matrice S11828-3344M a tout d’abord été
utilisée pour l’étude de quantification et d’optimisation des performances intrinsèques de
l’imageur positon dans ces deux configurations, qui sera présentée au cours de ce chapitre.
Cette matrice est câblée sur un circuit imprimé supplémentaire qui assure la connexion avec
la carte d’acquisition (fig. 4.2). Dans un second temps, deux matrices S11829-3344MF ont été
utilisées pour réaliser l’empilement des deux modules de détection nécessaires au dispositif de
réjection du bruit de fond γ de la première configuration de l’imageur. Les performances de
cet ensemble complet, évaluées à l’aide de fantômes radioactifs, seront présentées au chapitre
5.
4.1.2.2 L’électronique d’acquisition
Le traitement des signaux issus de la matrice est réalisé par une carte d’acquisition
composée d’une partie analogique et d’une partie numérique. Le traitement analogique
est réalisé par un circuit intégré EASIROC (Extended Analogue SI-PM ReadOut Chip)
qui fournit un signal en tension proportionnel à la charge de chaque impulsion de courant
[Callier et al., 2012]. Cet ASIC (Application-Specific Integrated Circuit) a été spécifiquement
développé par le pôle OMEGA du Laboratoire de l’accélérateur Linéaire (LAL) pour la
lecture de SiPMs. Les signaux analogiques à la sortie de l’ASIC sont ensuite traités par un
ensemble constitué d’un convertisseur Analogique-Numérique (CAN), d’un circuit logique
programmable (FPGA pour Field-Programmable Gate Array), et d’un contrôleur USB,
qui réalise le contrôle de la numérisation, l’acquisition, et le transfert des données vers
l’ordinateur.
4.1.2.2.1 Description et principe de fonctionnement
La carte d’acquisition est capable de gérer 32 voies en parallèle, chacune possédant
sa propre électronique de traitement. Le fonctionnement du système d’acquisition pour une
voie est représenté sur la figure 4.3. La cathode du SiPM est connectée à une alimentation
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Figure 4.3 – Diagramme simplifié du fonctionnement de l’ASIC EASIROC.
Keithley 2611A qui fournit la tension d’alimentation VHT . Le signal à la sortie de l’anode du
SiPM est converti en tension grâce à une résistance d’entrée de 50 Ω. Afin d’ajuster finement
et individuellement la tension d’alimentation de chaque SiPM, l’ASIC est équipé d’un CNA
(Convertisseur Numérique Analogique) reliée à l’anode du SiPM qui délivre sur 8 bits une
tension continue programmable VinCNA. La tension aux bornes du SiPM est alors égale à
Vbias = VHT − VinCNA.
Le signal est ensuite envoyé dans deux voies de traitement parallèles équipées d’un
pré-amplificateur avec un gain faible (LG pour Low gain) ou fort (HG pour high gain)
réglables sur 4 bits. Les signaux amplifiés sont ensuite envoyés dans deux circuits CRRC2 dit
shaper lent (slow shaper). Ceux-ci intègrent et mettent en forme le signal avec une constante
de temps τs−shaper ajustable sur 8 valeurs (3 bits) de 25 à 175 ns. L’amplitude des signaux
en sortie des shapers lents est alors proportionnelle à l’intégrale de l’impulsion de courant, et
donc à la charge développée par l’événement. Le signal du pré-ampli haut gain est également
envoyé dans un circuit shaper rapide (fast shaper) équipé d’une constante de temps très
courte (τf−shaper=15 ns) qui fournit un signal d’amplitude proportionnelle à celle du signal
des SiPMs avec un front montant très rapide. Celui-ci est connecté à un discriminateur où il
est comparé à une tension de seuil ajustable (Vth) fournie par un CNA sur une dynamique
de 10 bits et commun aux 32 voies. Le signal logique en sortie du discriminateur correspond
au signal de déclenchement (trigger) qui indique qu’une impulsion de courant issu du SiPM
a été détectée et qui valide la suite de l’acquisition. Ce trigger est envoyé sur une porte "OU"
logique qui rassemble les 32 triggers de l’ASIC.
La lecture simultanée des 32 voies issues des shaper lents est déclenchée lorsque le
signal entrant, issu d’un évènement détecté par le SiPM, dépasse la tension de seuil sur
au moins une des 32 voies. Le chronogramme décrivant l’acquisition d’un évènement est
représenté sur la figure 4.4. Une voie logique appelée Val-Event a été implémentée pour
contrôler depuis l’exterieur de l’ASIC le traitement des signaux. Lorsque celle-ci est à 1,
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Figure 4.4 – Chronogramme de l’acquisition des signaux issus des SIPMs.
le FPGA envoie, après un retard programmable, un signal logique "Hold" sur chacune des
voies de l’ASIC. Ce signal ouvre alors les interrupteurs reliant la sortie du shaper lent aux
mémoires analogiques SCA (Switched Capacitor Array), ce qui maintient la tension pendant
une durée suffisante pour que deux multiplexeurs envoient en série les valeurs des 2×32
voies (haut gain et bas gain) vers les deux CAN qui les numérisent sur 12 bits. Les données
numérisées sont ensuite transférées au FPGA qui va organiser les informations sur chaque
évènement (temps d’arrivée, numéro de l’événement, numéro de pixel touché, valeur codée
correspondant à la charge collectée) avant de les transférer à l’ordinateur d’acquisition via un
port USB. En mode d’acquisition continue, le signal de Val-Event est maintenu par défaut à
1 et tous les évènements ayant déclenché le trigger sont traités. Il est également possible de
valider de manière externe les événements à traiter en injectant un signal logique sur l’entrée
116 Développement des systèmes de détection per-opératoire de positons
Val-event du FPGA. Ce mode de fonctionnement peut être utilisé pour réaliser des mesures
en coïncidence avec un signal extérieur.
4.1.2.2.2 Réglages et caractéristiques de l’électronique
Les différents paramètres de contrôle de la carte électronique d’acquisition sont ajus-
tables via le FPGA de manière à adapter et optimiser son fonctionnement aux signaux
détectés. Nous présentons ici les caractéristiques fines de l’électronique et les différentes
mesures réalisées pour optimiser les réglages de la carte.
a) Le seuil de déclenchement
Le seuil de déclenchement est ajusté par un CNA de 10 bits commun à toutes les voies
pouvant fournir une tension comprise entre 1,1 V et 2,4 V avec un pas de 1,3 mV (fig. 4.5).
Cette gamme de tension correspond aux amplitudes pour lesquelles la réponse du shaper
rapide est linéaire. Pour pouvoir déclencher sur des signaux de faible amplitude, une tension
continue est donc ajoutée en sortie du pré-amplificateur. Cette tension génère un niveau
continu sur le signal qui déplace le piédestal de bruit électronique autour du canal 900. La
sensibilité du seuil de déclenchement est de -1,4 mV/bin. En pratique, le seuil est ajusté
en fonction du type de mesure : en dessous d’un demi photoélectron (1,24 V pour un gain
du pré-amplificateur de 100 fF et un gain de 1,25.106) pour les mesures de gain des SiPMs
réalisées en déclenchement externe avec une LED pulsée, ou à un seuil plus élevé supérieur à
une dizaine de photoélectrons (1,37 V pour un gain du pré-amplificateur de 1 pF et un gain
de 1,25.106) pour les acquisitions en déclenchement interne, afin d’obtenir des fréquences de
bruit d’obscurité suffisamment faibles pour ne pas entraîner de temps mort (typiquement
moins de 100 évènements par seconde et par SiPM).
Figure 4.5 – Seuil de déclenchement commun aux 32 voies de la carte EASIROC en fonction de la
valeur du CNA 10 bits (gauche) et tension d’ajustement de l’alimentation des SiPMs en fonction de
la valeur du CNA 8-bits pour les 16 voies électroniques associées à la matrice. L’écart type maximum
de la tension d’ajustement pour une valeur d’entrée du CNA est de 6 mV.
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b) Ajustement individuel des tensions d’alimentation des SiPMs
Le CNA 8-bits connecté à l’anode des SiPMs permet d’ajuster finement et de manière
individuelle la tension d’alimentation Vbias aux bornes de chaque SiPM. Cette fonctionnalité
est essentielle puisque que nous avons vu que les performances des SiPMs en termes de
gain, d’efficacité de détection et de bruit corrélé dépendent très fortement de la surtension.
L’ajustement du Vbias en fonction de la variation de la tension de seuil d’avalanche VBD entre
les SiPMs ou avec la température doit donc permettre à la fois de corriger les non-uniformités
de réponse sur la matrice (cf. §4.1.2.3.1), mais également de mettre en œuvre des protocoles
de compensation de l’effet de la température sur cette réponse (cf. §4.1.3.2). La tension
d’ajustement est codée sur 8-bits entre 0 et 2,5 ou 4,5 V. Afin de corriger le plus finement
possible les variations de température et les inhomogénéités inter-SiPM, nous avons choisi de
travailler sur une gamme de 2,5 V qui offre une résolution de moins de 10 mV. La linéarité
entre la tension d’ajustement et la valeur du CNA 8-bits est représentée pour les seize voies
électroniques utilisées sur la figure 4.5. On observe que la réponse du CNA est uniforme sur
les différentes voies avec un écart type maximum pour une valeur d’entrée du CNA de ±6mV.
La pente moyenne mesurée est de -10,1±0,16 mV/bin et l’écart type moyen des valeurs par
rapport à la droite est de ±2 mV.
c) Constante de temps de mise en forme et optimisation du retard
La constante de temps d’intégration du shaper lent est définie de manière à optimiser
le rapport signal-sur-bruit des signaux détectés. Elle est donc adaptée aux caractéristiques
temporelles des signaux issus de la matrice de SiPMs. Une constante de temps d’intégration
trop courte ne permet pas d’estimer correctement la charge développée tandis qu’une constante
de temps trop longue augmente le bruit électronique et les fluctuations liées à l’intégration
des évènements de bruit d’obscurité. La durée du signal détecté est la convolution du temps
de recharge du SiPM et du temps de décroissance du scintillateur. La constante de temps de
recharge des cellules des SiPMs de la matrice S11829-3344 est d’environ 30 ns et la constante
de temps de décroissance des scintillateurs utilisés varie entre 2 ns pour le plastique et 41 ns
pour le LYSO. Nous avons donc choisi d’utiliser pour ces trois types de scintillateur une
constante de temps d’intégration commune τs−shaper de 50 ns. Une fois la constante de temps
définie, le retard entre le déclenchement du trigger et l’envoi du signal logique « hold »
doit être ajusté afin que le signal du shaper lent soit maintenu au moment où il atteint son
maximum et que la valeur mémorisée soit réellement proportionnelle à la charge développée
par l’évènement.
Le choix du retard a été optimisé en éclairant la matrice avec une LED (470 nm)
émettant des pulses de lumière de largeur inférieure à 30 ns FWHM, à une fréquence d’environ
5 kHz et une intensité moyenne d’une dizaine de photons. Le signal logique commandant
la LED est envoyé en parallèle sur l’entrée Val-event de la carte ce qui permet d’acquérir
uniquement les signaux associés aux impulsions lumineuses et de s’affranchir ainsi du bruit
d’obscurité. Le délai optimal est défini comme celui qui optimise le rapport signal-sur-bruit,
c’est à dire la résolution des pics de photoélectrons sur le spectre de la LED (fig. 4.6). Cette
discrimination est quantifiée en ajustant une somme de fonctions gaussiennes F(x) sur les
spectres expérimentaux :
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i avec : σ2i = σ2p + (i− 1) ∗ σ2g (4.1)
avec A(i) l’amplitude de chacun des pics du spectre, p le canal correspondant à la
position du piedestal de bruit électronique (1er pic du spectre), g l’écart entre deux pics,
correspondant au gain intrinsèque des SiPMs et σi l’écart type de chacune des gaussiennes,
qui dépend de l’écart type σp du piédestal correspondant au bruit électronique et de σg
associé à la fluctuation due à l’inhomogénéité de gain intrinsèque entre les cellules du SiPM.
La résolution des photoélectrons est définie comme le rapport de σi=2 (correspondant à un
signal de 1 photoélectron) sur g. Les résultats obtenus pour les 16 voies de l’électronique
d’acquisition utilisées sont présentés sur la figure 4.7 pour un gain du pré-amplificateur de
100 fF. Le retard optimal est d’environ 80 ns et est uniforme d’une voie à l’autre. Toutefois,
Figure 4.7 – Ajustement du retard (τs−shaper=50 ns et gain du pré-amplificateur de 100 fF).
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Figure 4.8 – Courbes de linéarité de la réponse de l’électronique en sortie du codeur obtenues sur
une voie haut gain pour des capacités de contre-réaction du pré-amplificateur de 100fF, 500fF, 1pF,
et 1,4pF. Des ajustements linéaires ont été réalisés sur les premiers points de chaque courbe (avant
saturation).
les signaux visualisés à la sortie du shaper lent montrent une augmentation du temps de
montée lorsque leur amplitude augmente. Le retard doit donc être ajusté pour chaque gain du
pré-amplificateur. Nous avons mesuré que le retard optimal diminuait jusqu’à une valeur de
50 ns pour un gain de 500 fF et restait constant pour des gains plus faibles (jusqu’à 1,4 pF).
4.1.2.2.3 Gain, Linéarité et dynamique
Le gain du pré-amplificateur est proportionnel au rapport entre la capacité d’entrée (de
1,5 et 15 pF pour le faible et le fort gain respectivement) et une capacité de contre-réaction
réglable sur 4 bits entre 100 fF et 1,5 pF. Les gains théoriques du pré-amplificateur en
fonction de la capacité de contre-réaction sont présentés dans le tableau 4.3.
La linéarité et la dynamique de la réponse de l’électronique en fonction du gain du
pré-amplificateur ont été mesurées en injectant un créneau d’amplitude variable dans l’une
des voies de l’électronique à travers une capacité de 600 pF afin d’obtenir une impulsion












1,4pF 10,7 14 8,9 7,4
1pF 15 10 6,5 5,5
500fF 30 5 3,4 2,9
100fF 150 1 1 1
Tableau 4.3 – Gain théorique et gain expérimental du pré-amplificateur haut gain.
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numérisée à la sortie du shaper lent est présentée sur la figure 4.8 en fonction de la charge
injectée et du gain du pré-amplificateur. On constate que la valeur de codage minimale
du signal en sortie du CAN est en moyenne de 930, ce qui correspond à la position du
bruit électronique (cf. §4.1.2.2.2). Un effet de saturation de l’électronique du shaper lent
est observée, quel que soit le gain du pré-amplificateur, vers le canal de codage 2800. La
gamme de linéarité du codeur, définie pour une erreur inférieure à 2%, est respectivement de
160 fC à 15 pC pour une capacité de contre-réaction de 100 fF et de 1,5 pC à 100 pC pour
une capacité de contre-réaction de 1,4 pF. En considérant un gain des SiPMs de 1,26.106
pour une surtension de 1,56 V, la dynamique de l’électronique s’étend donc d’environ 0 à
480 photoélectrons en adaptant le gain du pré-amplificateur.
Les pentes calculées sur la partie linéaire de la réponse de l’électronique pour chaque
valeur de capacité de contre-réaction sont théoriquement proportionnelles au gain de chaque
voie. En pratique, on constate que les pentes relatives des différentes droites par rapport à la
capacité de 100fF ne correspondent pas aux valeurs théoriques. Ceci est dû à la présence
d’une capacité parasite estimée à 65 fF ajoutée à la capacité de contre-réaction (Tableau
4.3). En tenant compte de cette capacité, on obtient alors les bons ordres de grandeur du
gain. Les écarts résiduels peuvent s’expliquer par une incertitude sur la valeur de la capacité
de feedback.
4.1.2.2.4 Transfert des données et temps mort associé
La numérisation, le traitement et le transfert des données depuis l’ASIC vers l’ordina-
teur via le CNA, le FPGA et l’USB entraînent un temps mort au cours duquel le système
n’acquiert pas d’événements. Ce temps mort peut devenir critique lorsqu’il s’agit de détecter
une source de faible activité (tumeur) plongée dans un environnement fortement radioactif
(fixation naturelle non-spécifique du traceur). Dans ces conditions, le temps mort va fortement
dégrader les capacités de détection de la sonde. Dans le mode de fonctionnement classique,
les données sont transférées dès qu’un évènement est détecté et traité par l’ASIC. Dans
ce cas, le principal facteur de temps mort est le transfert des données via l’USB qui dure,
pour les 16 voies transmises (une par SiPM de la matrice), environ 100 µs (fig. 4.4). Le
mode d’acquisition "par paquets" accumule les différents événements dans la mémoire du
FPGA (8192 octets disponibles) avant de les transmettre. Pour des fréquences d’acquisition
inférieures à 256 Hz (correspondant au remplissage de la mémoire en 1 seconde), le FPGA
stocke les évènements pendant 1 seconde avant de transmettre les données. Si la fréquence est
supérieure, une valeur indiquant la durée d’acquisition des 256 événements est envoyée avec
les données. Le temps mort associé à chaque paquet est alors ramené à la durée correspondant
au transfert des 16 signaux analogiques multiplexés de l’ASIC vers les CAN et à leur temps
de codage, soit environ 8 µs (fig. 4.4). Le temps d’acquisition effectif par rapport au temps
absolu est par contre limité par le temps de transfert de l’USB qui est incompressible.
Les deux modes de transfert de données utilisés correspondent à un modèle de temps
mort non-paralysable, ce qui signifie que si un événement arrive pendant la période d’im-
mobilisation τ de l’électronique, cet événement est perdu mais ne prolonge pas la période
d’immobilisation. La fréquence mesurée FM peut alors être exprimée en fonction de la
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Figure 4.9 – Temps mort de l’électronique associé aux deux modes d’acquisition (16 voies).
La figure 4.9 présente la fréquence des événements mesurés en fonction de la fréquence
réelle en injectant sur l’une des voies de l’électronique un signal aléatoire. Le modèle non-
paralysable a été ajusté sur les mesures obtenues dans les deux modes d’acquisition. On
trouve respectivement un temps mort de 97,5 µs et 7,8 µs pour les modes de transfert
classique et "par paquets", ce qui est très proche du temps de transfert de l’USB et du temps
de transfert et de numérisation de l’ASIC vers le FPGA. Le mode « par paquets » permet
d’atteindre une erreur sur la mesure de l’activité inférieure à 1% pour des fréquences jusqu’à
1,7 kHz et à 10% pour des fréquences jusqu’à 12,6 khz. En revanche, le temps de transfert
des données étant incompressible, le temps d’acquisition réel par rapport au temps cible
décroit avec la fréquence. Il est ainsi de 93% pour une fréquence de 450 Hz et de 65% pour
une fréquence de 3,6kHz.
4.1.2.3 Caractérisation du système de photodétection
Le système de photodétection associant la matrice de SiPMs et l’électronique d’acqui-
sition a été caractérisé en terme d’uniformité de réponse et de dépendance de cette réponse
à la température.
4.1.2.3.1 Uniformité de la réponse de la matrice
L’uniformité de réponse de la matrice a été quantifiée en terme de gain, d’efficacité
de détection et de bruit corrélé. Les mesures ont été réalisées à l’aide du même montage
expérimental que celui utilisé pour l’optimisation du retard (cf. 4.1.2.2.2). La LED, placée à
25 cm de la matrice, éclaire de manière uniforme les 16 SiPMs et l’acquisition des impulsions
lumineuses est réalisée en coïncidence avec le signal du générateur alimentant la LED. La
figure 4.10 présente le gain mesuré sur une voie à 20 °C pour une surtension variant de
0,7 à 1,9 V. On constate que la variation du gain n’est pas linéaire comme le prévoit la
théorie. Cet effet est dû au fait que la carte de test EASIROC utilise entre la haute tension
et la cathode de chaque SiPM une résistance de découplage équivalente à 34,5 kΩ. Celle-ci
est suffisamment importante pour générer sous l’action du courant qui circule à travers la
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Figure 4.10 – Gain mesuré pour un SiPM de la matrice en fonction de la tension d’alimentation,
sans correction du courant de fuite (rouge) et avec correction du courant de fuite (bleu) (20°C).
matrice (de 0,3 à 2,7 µA), une chute de la tension Vbias aux bornes des SiPMs. Le courant
de fuite étant mesuré par l’alimentation, il est possible de calculer cette chute de tension
équivalente et de la corriger. On retrouve alors une variation linéaire, à partir de laquelle
peut être calculée la tension de seuil d’avalanche VBD. La figure 4.11 présente le gain mesuré
à 20 °C pour les 16 voies de la matrice. La pente de chacune des droites étant directement
proportionnelle à la capacité CD des cellules, nous avons calculé une capacité moyenne de
118±1,6 fF ce qui est très proche des 126±0,6 fF mesuré sur le MPPC33-50BB (Tableau 2.4).
L’augmentation du gain avec la tension fournie par l’alimentation VHT est de 740±10 mV−1
(790±3,4 mV−1 pour le MPPC33-50BB). La variation maximale relative du gain sur les 16
SiPMs mesurée pour les bas gains est de 13 % pour une même tension d’alimentation VHT .
Le VBD des SiPMs calculé à partir de ces courbes présente un écart type de 78 mV.
Ces résultats montrent que les performances de la matrice sont intrinsèquement uni-
formes en raison de sa structure monolithique. Il est cependant possible d’améliorer encore
l’uniformité en ajustant la tension continue délivrée par le CNA 8-bits pour compenser les
Figure 4.11 – Gain des 16 SiPMs de la matrice en fonction de la tension d’alimentation (corrigée
du courant de fuite), sans correction de l’uniformité (gauche) et avec correction d’uniformité (droite)
(20°C).
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Figure 4.12 – Efficacité de détection relative (gauche) et somme des probabilités de diaphonie
optique et d’afterpulses (droite) des 16 pixels de la matrice en fonction de la tension d’alimentation
après ajustement de la surtension.
différences de VBD sur chaque SiPMs et obtenir ainsi la même surtension. La figure 4.11
présente le gain en fonction de VHT après ajustement du Vbias aux bornes de chaque SiPM.
On obtient alors un écart type moyen sur le gain de moins de 1 % pour un même VHT .
L’ajustement individuelle du Vbias a également un impact sur l’uniformité de l’efficacité de
détection et du bruit corrélé, comme nous l’avons mis en évidence au chapitre 2. A partir du
protocole expérimental décrit au paragraphe 4.1.2.2.3 et 4.1.2.3.1, la figure 4.12 montre la
variation de l’efficacité de détection relative (nombre de photoélectrons primaires créés) et
de la somme des probabilités de diaphonie optique et d’afterpulses sur les 16 SiPMs après
ajustement de la surtension. La valeur absolue de l’efficacité de détection n’a pas pu être
déterminée en l’absence d’une calibration précise du flux de photons incidents pour cette
mesure. On observe sur la figure 4.12 que l’ajustement individuel de la surtension grâce
au CNA 8-bits permet d’obtenir une très bonne uniformité de réponse des caractéristiques
globales de la matrice.
Figure 4.13 – Gain moyen sur les 16 SiPMs en fonction de la tension d’alimentation pour 5
températures : 20, 24, 28, 32 et 36°C. Les barres d’erreur représentent l’écart type inter-SiPMs.
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Figure 4.14 – Variations de la tension de seuil d’avalanche VBD en fonction de la température.
Les barres d’erreur représentent l’écart type inter-SiPMs.
4.1.2.3.2 Dépendance de la réponse en température
Les mesures de gain en fonction de la tension on été réalisée pour 5 températures allant
de 20 à 36 °C avec un pas de 4 °C. La figure 4.13 montre l’évolution du gain moyen en fonction
de Vbias,corr pour les 5 températures. Comme prévu le gain décroit avec la température de
3,8.104 /°C. Cette diminution du gain est due à une augmentation du VBD moyen de 53 mv/°C
(fig. 4.14). Ces variations sont cependant compensables avec une précision de 0,2°C, comme
prévu par la théorie, en asservissant le CNA 8-bits à la température mesurée (cf. 4.1.3.2).
4.1.3 Le système de traitement des données
Le pilotage de l’ASIC du FPGA ainsi que l’acquisition des données et leur sauvegarde
sont réalisés grâce à un logiciel conçu sous Labview sur la base du programme d’acquisition
fourni par le pôle Omega. Ce logiciel d’acquisition intègre également un dispositif de correction
en temps réel de la dépendance en température de la réponse de la matrice de SiPMs. Le
traitement des données et la reconstruction des images et des spectres sont ensuite réalisés
hors ligne sous Matlab.
4.1.3.1 Fonctionnalité du logiciel d’acquisition
Les paramètres de contrôle de l’électronique sont transmis à l’ASIC en réglant les
données d’un buffer interne appelé slow-control. Celui-ci permet de régler tous les paramètres
décrits précédemment (constante de temps d’intégration, gain du préamplificateur, niveau
de seuil de déclenchement du CNA 10 bits, ajustement de la surtension par le CNA 8-bits,
etc...), mais aussi de désactiver certaines voies ou certains circuits de l’ASIC dans le but
d’économiser l’énergie consommée. Ce slow-control est transmis à l’ASIC via le FPGA. Le
logiciel Labview permet l’enregistrement et le chargement des différentes configurations à
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Figure 4.15 – Le logiciel d’acquisition associé à la carte EASIROC : pages de réglage du slow
control (haut gauche), des VinCNA (haut droite) et du FPGA (bas gauche) et page de gestion de
l’acquisition (bas droite).
partir de fichiers spécifiques (fig. 4.15). Les paramètres de réglage du FPGA sont également
gérés depuis le logiciel d’acquisition qui permet de choisir le mode d’acquisition (validation
interne ou externe par le Val-event), la durée du retard pour le codage du maximum des
signaux à la sortie des shapers lents ou encore de sélectionner les numéros de voies transmises
via l’USB à l’ordinateur. Le logiciel a également été adapté pour récupérer les données
transmises par la carte (numéro des voies associé à leur charge en bin et durée de chaque
paquet), les mettre en forme et les enregistrer en mode liste, évènement par évènement. Le
logiciel affiche également quelques informations concernant l’acquisition, comme le taux de
comptage et l’histogramme de la charge mesurée pour chaque voie. Enfin, il a aussi été conçu
pour piloter l’alimentation des SiPMs (Keithley 2611A) et enregistrer l’évolution temporelle
du courant traversant la matrice et celle de la température fournie par une sonde pt-100
placée au plus proche du capteur et lue par un multimètre Keithley 2100 (fig. 4.15).
4.1.3.2 Dispositif de correction de la dépendance en température
Afin de corriger l’effet de la température, un algorithme a été mis au point pour ajuster
automatiquement la tension continue VinCNA délivrée par le CNA 8-bits sur l’anode de
chaque SiPM de la matrice. Les données de calibration présentées au paragraphe 4.1.2.3.2
sont interpolées afin de déterminer pour chaque voie de la matrice la variation de la tension
de seuil d’avalanche VBD en fonction de la température. La surtension d’utilisation de la
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Figure 4.16 – Évolution du gain moyen sur la matrice au cours du cycle de température avec
ou sans correction de la dépendance en température. Les barres d’erreur représentent l’écart type
inter-SiPMs.
matrice ∆V est tout d’abord définie. Le logiciel calcule ensuite à partir de la tension VHT
délivrée par l’alimentation et des valeurs de VBD à la température d’utilisation, la tension
continue à appliquer sur chaque SiPM via le CNA 8-bits, telle que VinCNA = VHT −Vbias(T ) =
VHT −∆V +VBD(T ). Lors de l’acquisition, le programme enregistre la température toutes les
secondes et réalise une moyenne glissante sur 10 secondes pour lisser les fluctuations. Lorsque
cette valeur sort de la fenêtre de ±0,25 % de la température mesurée lors de la dernière mise
à jour du VinCNA, on détermine le nouveau VinCNA et on modifie le slow-control avant de
l’envoyer à l’ASIC via le FPGA.
Pour valider le fonctionnement de cet algorithme, nous avons réalisé une mesure au
cours de laquelle la température de l’enceinte thermostatée décrivait un cycle de température
variant entre 20 et 35 °C. La matrice est éclairée par la LED de la même manière que
pour les mesures d’uniformité (cf. §4.1.2.3.1) et plusieurs acquisitions successives de 5 min
sont réalisées avec l’algorithme de correction du VinCNA actif ou inactif. Le gain et l’énergie
moyenne de la réponse en lumière sont calculés pour chaque acquisition. La figure 4.16 montre
l’évolution du gain moyen sur les SiPMs de la matrice au cours du cycle de température. On
observe que l’algorithme permet une correction efficace de la variation du gain. On obtient
ainsi une variation maximale d’environ 1 % sur le gain avec correction de la température
contre une chute d’environ 60 % sans correction. Des variations identiques sont observées
pour l’énergie moyenne, ce qui démontre, comme prévu, que cet ajustement de la surtension
en fonction de la température corrige également la variation de l’efficacité de détection et du
bruit corrélé. L’influence de cette correction sur la réponse spatiale de l’imageur sera étudiée
au paragraphe 4.1.4.1.3.
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4.1.3.3 Reconstruction des informations spatiales et spectrales
A partir des valeurs de charge mesurées pour chaque évènement sur chacune des 16
voies de la matrice de SiPMs, un traitement est réalisé sous Matlab afin de reconstruire la
position d’interaction des positons ou des photons γ détectés, ainsi que leur distribution
spectrale. Le programme soustrait tout d’abord au signal mesuré sur chacune des voies
la valeur moyenne du piédestal de bruit électronique. Le spectre du signal est obtenu en
sommant la contribution de la charge collectée sur les 16 SiPMs pour chaque évènement.
Un filtrage du bruit sur l’image peut être appliqué en sélectionnant les évènements selon
leur énergie. Pour éliminer la contribution du bruit d’obscurité, on applique généralement
un seuil numérique de l’ordre de 15 photoélectrons. On utilise ensuite un algorithme qui
détermine la position d’interaction à partir de la distribution de la charge détectée, qui est
proportionnelle à la distribution de la lumière de scintillation.
Plusieurs algorithmes de positionnement sont exploitables. Le plus simple, proposé par
Anger en 1958, consiste à calculer le centre de gravité, ou barycentre, de la distribution de la
charge détectée [Anger, 1958]. La position d’interaction (X,Y) de l’évènement est donnée par
la relation :











où Pij est la charge collectée par le SiPM à la position (i, j). La méthode de barycentrage
standard requiert peu de calculs et permet donc de traiter en temps réel un nombre élevé
d’événements. Sa principale limite pour le calcul de l’interaction dans un cristal continu
réside dans le fait que tous les SiPMs ont toujours le même poids dans le calcul de la position
d’interaction, indépendamment de la position de l’évènement. Le poids est en fait linéaire,
car uniquement lié à la position du SiPM. Or, lorsque un évènement interagit à proximité
des bords latéraux d’un scintillateur continu, les queues de la distribution de la lumière sont
tronquées et/ou déformées ce qui entraîne une distorsion de l’image, d’autant plus forte que
l’on est proche des bords. Une première amélioration pour diminuer l’influence des queues de
la distribution consiste à appliquer un seuil sur le contenu des SIPMs avant de calculer le
barycentre de la charge. D’autres méthodes ont été décrites dans la littérature pour accentuer
le poids des pixels correspondant au centre de la distribution de lumière. Ainsi, Pani et al.
ont proposé d’appliquer un poids non-linéaire wij aux pixels lors du calcul du barycentre égal
à une fonction du contenu même du pixel [Pani et al., 2011]. On parle d’auto-pondération
du signal :










avec wij = P −1ij (4.4)
Dans le cas où =2, cette méthode, relativement simple à mettre en œuvre, revient
donc à calculer le barycentre du carré de la distribution de la lumière [Pani et al., 2009]. Elle
a été appliquée avec succès pour améliorer la linéarité de la réponse spatiale de γ-caméras
élaborées autour de MA-PMT et de scintillateur continu [Pani et al., 2009; Netter et al., 2009].
Pani et al. ont montré que la puissance  devait être ajustée à l’étalement de la distribution
de la lumière de scintillation [Pani et al., 2011].
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En plus des méthodes de barycentrage, une seconde famille d’algorithmes a fait l’objet
de recherches. Elle consiste à ajuster une fonction de référence décrivant la distribution de
la lumière de scintillation sur la distribution de la charge mesurée. L’ajustement est réalisé
à l’aide d’un algorithme itératif basé sur une méthode des moindres carrés non-linéaire.
De nombreuses fonctions de référence ont été définies à partir d’hypothèses empiriques
(Gaussienne, Cauchy, Scrimger-Baker) [Fabbri et al., 2011; Ling et al., 2008] ou calculées
de manière théorique [Li, Wedrowski, Bruyndonckx and Vandersteen, 2010]. Pour notre
étude, nous avons choisi d’évaluer les performances de la méthode de positionnement par
ajustement basée sur des fonctions de référence Gaussienne (4.5) et de Scrimger-Baker (4.6),
généralement utilisées dans la littérature pour décrire la distribution théorique de la lumière
de scintillation frappant un photodétecteur [Scrimger and Baker, 1967]. La distribution
gaussienne suit alors l’équation :





où I0 est l’amplitude de la distribution lumineuse, x0 et y0 les coordonnées de son
centre et σx et σy, les écarts type de la distribution suivant les axes x et y respectivement.
La distribution de Scrimger-Baker est définie quant à elle par l’équation :
f(x, y) = I0(x− x0)2 + (y − y0)2 + h2 (4.6)
où h est la distance entre le point d’émission de la lumière de scintillation et le photo-
détecteur et x0 et y0, les coordonnées du centre de la distribution.
Enfin, d’autres algorithmes de positionnement plus sophistiqués s’appuient sur des
méthodes statistiques de maximum de vraisemblance [Barrett et al., 2009] ou de réseaux de
neurones [Marone et al., 2009]. Ces méthodes présentent l’avantage d’inclure les propriétés
statistiques du signal dans l’estimation de la position d’interaction, mais requièrent une
calibration préliminaire du détecteur afin d’obtenir un jeu de données expérimentales de
référence. Cette étape est lourde à mettre en place et doit être réalisée pour chaque nouveau
détecteur. D’autre part, la méthode de maximum de vraisemblance est extrêmement consom-
matrice en temps de calcul et donc peu adaptée à une reconstruction de l’image en temps
réel avec un système d’acquisition standard. Pour ces raisons, ces méthodes n’ont pas été
évaluées dans notre étude.
4.1.4 Optimisation des performances intrinsèques de l’imageur
per-opératoire
L’objectif de cette partie est de caractériser et d’optimiser les performances intrinsèques
des deux configurations de l’imageur per-opératoire en termes de réponse spatiale et de
bruit. Nous avons vu au chapitre 3 que les performances spatiales intrinsèques (résolution
et distorsion) de l’imageur dépendent du nombre de photons de scintillation créés, de la
dispersion spatiale de cette lumière sur la matrice de SiPMs, liée à l’épaisseur du guide de
lumière et à la géométrie et au revêtement optique du scintillateur, et enfin de la méthode de
calcul de la position d’interaction des événements détectés. Ces performances spatiales vont
donc indirectement dépendre des paramètres de contrôle des SiPMs (tension d’alimentation et
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Figure 4.17 – Composants du prototype de l’imageur positon basé sur l’empilement de 2 modules
de détection.
température), qui influencent leurs caractéristiques de détection (gain, efficacité de détection
et bruits thermique et corrélé) et donc la distribution de la charge mesurée pour chaque
impulsion lumineuse. La géométrie du scintillateur et l’épaisseur du guide de lumière ont été
optimisée au chapitre 3 à l’aide de simulations Monte Carlo. Dans cette partie, nous nous
focaliserons donc sur l’influence du choix du revêtement optique, des paramètres de contrôle
de la matrice et de l’algorithme de reconstruction de l’image.
4.1.4.1 La première configuration de l’imageur positon
Les performances spatiales de la configuration de l’imageur positon basée sur l’empile-
ment de deux modules ont été évaluées sur une moitié de détecteur. Ce sous-ensemble est
constitué d’un scintillateur continu de 0,5 mm d’épaisseur couplé, via un guide de lumière
en PMMA de 1 mm, à la matrice de SiPMs (fig. 4.17). Cette étude d’optimisation a été
menée en utilisant le scintillateur "signal" en plastique. Les performances spatiales intrin-
sèques du second sous-ensemble de l’imageur basé sur l’utilisation d’un scintillateur GSO
seront uniquement données en conclusion pour les paramètres de fonctionnement optimaux.
Les mesures ont été réalisées à l’aide d’une source scellée de 204Tl qui éclaire de manière
uniforme le détecteur à travers un collimateur en cuivre d’1 mm d’épaisseur possédant des
trous de 0,5 mm de diamètre espacés de 1,6 mm. Cette mire est identique à celle utilisée
pour la validation expérimentale des simulations Monte-Carlo au chapitre 3 (cf. §3.2.2.2).
L’estimation des performances spatiales suit également un protocole d’analyse identique à
celui décrit pour les simulations pour déterminer la résolution spatiale (déconvoluée de la
taille des trous de la mire) et la distorsion (facteur de resserrement et biais non-linéaire à la
périphérie) (cf. §3.2.2.1.3). L’ensemble du montage expérimental est placé dans une enceinte
thermostatée. La correction d’uniformité de la réponse de la matrice de SiPMs présentée au
paragraphe 4.1.2.3.1 est mise en œuvre.
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Revêtement spéculaire Revêtement diffusant
Résolution centre(mm) 0,47±0,05 0,53±0,1
Résolution périphérie(mm) 1,15±0,5 1,09±0,45
Facteur de resserrement 0,91±0,02 0,92±0,03
Biais non linéaire moyen
centre (mm) 0,03±0,02 0,03±0,02
Biais non linéaire moyen
périphérie (mm) 0,23±0,23 0,24±0,23
Tableau 4.4 – Comparaison des performances spatiales mesurées avec un revêtement optique
spéculaire ou diffusant lambertien (∆V=1,16 V et T=20 °C).
4.1.4.1.1 Influence de la nature du revêtement optique
La nature du revêtement optique sur la face supérieure du scintillateur impacte
fortement, en association avec le guide de lumière, la quantité et la distribution des photons
de scintillation collectés sur la matrice. Deux revêtements optiques ont été évalués : un
revêtement spéculaire et un revêtement diffusant Lambertien (cf. §4.1.1.2). L’algorithme de
reconstruction utilisé est la méthode de barycentrage classique. Le tableau 4.4 montre que
la peinture diffusante lambertienne et le revêtement spéculaire donnent des résultats très
proches à la fois en terme de résolution, de distorsion et de quantité moyenne de lumière
récoltée (environ 218 photoélectrons pour le revêtement diffusant et 175 photoélectrons pour
le revêtement spéculaire). Ce résultat peut s’expliquer par le fait que l’influence du revêtement
est d’autant plus significatif sur la distribution de la lumière que l’épaisseur de l’ensemble
scintillateur/guide de lumière est important. Dans notre configuration, cette épaisseur est
limitée à 1,5 mm. Pour la suite de notre étude, nous avons choisi d’utiliser le revêtement
spéculaire, car il est beaucoup plus simple à mettre en œuvre que le revêtement diffusant,
dont le dépôt doit être réalisé en plusieurs couches d’épaisseur parfaitement contrôlée (cf.
§4.1.1.2).
4.1.4.1.2 Optimisation de la tension d’alimentation
Une série de mesures a été réalisée à 20 °C en faisant varier la surtension d’alimentation
du SiPM entre 0,76 et 1,86 V. Les variations de la résolution spatiale (largeur à mi-hauteur
FWHM) et de la distorsion (facteur de resserrement et biais non-linéaire) sont présentées
sur les figures 4.18 et 4.19. L’algorithme de reconstruction est la méthode de barycentrage
classique.
On observe que la résolution spatiale s’améliore quand la surtension augmente (en
moyenne de 0,93 mm à 0,73 mm entre 0,76 et 1,86 V) (fig. 4.20). L’élévation de la surtension
s’accompagne en effet d’une augmentation du PDE et des probabilités de diaphonie optique
et d’afterpulses qui amplifient le nombre de photoélectrons générés et diminue donc l’erreur
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Figure 4.18 – Résolution spatiale (FWHM) en fonction de la surtension pour la zone centrale,
la zone périphérique et la surface totale du détecteur (T=20 °C) (gauche). La courbe pointillée
correspond à l‘ajustement du modèle théorique de la résolution spatiale sur les données expérimentales
obtenues dans la zone centrale (la résolution n’est pas corrigée du biais local). Les barres d’erreur
représentent l’uniformité de la résolution dans chaque région(droite).
Figure 4.19 – Facteur de resserrement (gauche) et biais non linéaire à la périphérie du détecteur
(droite) en fonction de la surtension. Les barres d’erreur représentent l’erreur statistique liée au
calcul du facteur de resserrement et l’uniformité du biais non-linéaire dans chaque région.
où σpe caractérise la distribution de la charge (en photoélectrons) détectée sur la
matrice, qui est proportionnelle à la distribution de la lumière de scintillation discrétisée sur
les différents SiPMs. Npe est l’intégrale de la charge collectée. PDE est l’efficacité de détection
des SiPMs de la matrice et α la somme de leurs probabilités de crosstalk et d’afterpulses. Le
terme (1+α) représente en fait la variance relative du gain du SiPM lié au bruit corrélé. Le
facteur L correspond au facteur de correction de la résolution spatiale associé à la valeur
du biais local (cf §3.2.2.1.3). Sur la figure 4.19, ce modèle théorique est ajusté aux valeurs
expérimentales de la résolution dans la région centrale du détecteur en utilisant les valeurs
de PDE et de la probabilité de diaphonie optique et d’afterpulses α de la matrice mesurées
en fonction de la surtension (fig. 4.12). On constate une très bonne corrélation des valeurs
obtenues avec le modèle ce qui valide l’influence de la surtension et des caractéristiques
intrinsèques des SiPMs sur la résolution spatiale.
La distorsion est également influencée par la variation de la surtension (fig. 4.19). On
observe une diminution significative du facteur de resserrement (augmentation du resserre-
ment) avec la tension d’environ 6 % entre 0,76 et 1,86 V. Le biais non-linéaire dans les zones
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Figure 4.20 – Images obtenues à 20°C pour des surtensions de 0,76 V (gauche) et 1,86 V (droite).
centrale et périphérique est par contre inchangé. La variation du facteur de resserrement peut
s’expliquer par l’augmentation du PDE qui renforce le poids des queues de la distribution
de la lumière et entraîne donc un resserrement plus important de l’image à cause de la
troncation de cette distribution par les bords absorbants du scintillateur et du guide de
lumière. Cet effet d’augmentation du resserrement avec la surtension peut être corrigé en
appliquant un seuil sur le contenu en charge des SiPMs avant le calcul du barycentre (cf.
§4.1.3.3).
Figure 4.21 – Image obtenues à 20 °C et une surtension de 1,56 V (gauche) et image obtenue à
36 °C sans modifier la tension Vbias aux bornes des SiPMs de la matrice (droite). La surtension
équivalente due à l’augmentation du VBD avec la température est alors de 0,7 V.
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4.1.4.1.3 Influence de la température
La température modifie la tension de seuil d’avalanche VBD des SiPMs et est donc
susceptible, en l’absence d’un ajustement de la tension d’alimentation, de dégrader la qualité
des images. La résolution spatiale et la distorsion de l’imageur ont été mesurées pour une
température variant de 20 °C à 36 °C avec et sans compensation de la surtension par
l’ajustement du Vbias via le CNA 8-bits (cf. §4.1.3.2). La figure 4.21 illustre l’influence de la
température sur les performances spatiales de l’imageur. Cette influence est quantifiée sur la
figure 4.22 qui représente la variation de la résolution spatiale entre 20 °C et 36 °C pour une
surtension initiale de 1,56 V. On observe que la résolution se dégrade très sensiblement avec la
température. L’augmentation du VBD diminue en effet la surtension aux bornes des SiPMs et
donc le PDE et les probabilités de diaphonie optique et d’afterpulses α. Pour confirmer cette
dépendance, le modèle théorique de la résolution définie par la formule (4.7) a été ajusté aux






































Figure 4.22 – Résolution spatiale (FWHM) en fonction de la température pour la zone centrale, la
zone périphérique et la surface totale du détecteur (surtension initiale à 20 °C de 1,56 V) (gauche).
Résolution spatiale dans la région centrale de l’imageur en fonction de la température avec ou sans
ajustement de la surtension (la résolution n’est pas corrigée du biais local) (droite). La courbe
pointillée correspond à l’ajustement du modèle théorique de la résolution spatiale sur les données
expérimentales. Les barres d’erreur représentent l’uniformité de la résolution dans chaque région.
Figure 4.23 – Facteur de resserrement (gauche) et biais non-linéaire à la périphérie du détecteur
(droite) en fonction de la température avec ou sans ajustement de la surtension (surtension initiale
à 20 °C de 1,56V). Les barres d’erreur représentent l’erreur statistique liée au calcul du facteur de
resserrement et l’uniformité du biais non-linéaire dans chaque région.
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données expérimentales. Comme PDE et α ne dépendent pas de la température à surtension
constante, l’évolution des valeurs de ces paramètres à 20 °C et 36 °C ont été extrapolés des
valeurs à 20 °C en utilisant l’expression de l’évolution linéaire de VBD avec la température
(fig. 4.14). On observe que l’ajustement suit l’évolution expérimentale, mais sous-estime la
dégradation de la résolution. La différence peut s’expliquer par l’augmentation du bruit
d’obscurité avec la température qui ne peut pas être compensée par l’ajustement de la tension
d’alimentation et qui n’est pas pris en compte dans le modèle. Ce bruit d’obscurité, qui
peut être intégré en coïncidence avec les événements de scintillation, entraîne une fluctuation
supplémentaire sur la charge collectée qui dégrade la résolution. L’ajustement de la surtension
en fonction de la température permet à l’inverse de maintenir la résolution parfaitement
constante (fig. 4.22). L’effet de l’augmentation du bruit d’obscurité avec la température, mis
en évidence sur les valeurs de résolution sans correction, n’est ici pas visible. La raison est
que l’influence du bruit d’obscurité sur la fluctuation de la charge collectée est significative
lorsque cette charge est faible, ce qui devient le cas lorsque la température augmente et que la
surtension n’est pas ajustée. Lorsque la correction de la dépendance en température est mise
en œuvre, la charge totale collectée reste constante et l’augmentation du bruit d’obscurité a
peu d’influence sur sa fluctuation.
Le facteur de resserrement et le biais non linéaire sont représentés sur la figure 4.23.
On constate dans un premier temps que lorsque la correction de la surtension en fonction de
la température est en place, le facteur de resserrement et le biais non-linéaire sont constants.
En l’absence de correction, la surtension diminuant avec la température, on retrouve le même
effet que précédemment : le poids des queues de la distribution de lumière dans le calcul de
barycentre diminue avec la baisse du PDE, ce qui diminue le resserrement de l’image. Le
biais non-linéaire à la périphérie, qui ne dépend pas de la surtension, augmente également ici
avec la température en l’absence de correction, ce qui semble indiquer une influence du bruit
d’obscurité sur la distribution de la charge collectée.
4.1.4.1.4 Comparaison des méthodes de reconstruction
Différents algorithmes de positionnement décrits au paragraphe 4.1.3.3 ont été étudiés
pour optimiser la résolution et la linéarité spatiale de notre imageur : méthode de barycentrage
standard avec seuil, barycentrage avec pondération non-linéaire et ajustement avec une
fonction de référence Gaussienne ou de Scrimger-Baker. Ces méthodes ont été évaluées pour
une surtension quasi-optimale de la matrice de SiPMs de 1,56 V et une température de 20 °C.
La résolution spatiale (déconvoluée de la taille des trous de la mire) et la distorsion (facteur
de resserrement et biais non linéaire à la périphérie de l’imageur) ont été mesurées sur la
rangée centrale de l’image de la mire.
a) La méthode de barycentrage standard
La méthode de barycentrage a été évaluée avec un niveau de seuil allant de 0 à 6
photoélectrons. La figure 4.24 présente les résultats obtenus. On observe que la soustraction
d’un niveau continu sur la distribution en charge de chaque événement permet de diminuer
le resserrement de l’image en réduisant le poids des queues de la distribution sur le calcul du
barycentrage. Ce facteur de resserrement passe de 0,88 à 1 pour un niveau de seuil variant
de 0 à 6 photoélectrons. Les points centraux rejoignent alors la position réelle des trous du
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Figure 4.24 – Performances spatiales de la méthode de barycentrage standard pour des niveaux
de seuil allant de 0 à 6 photoélectrons. Résolution spatiale corrigée du biais local (haut gauche),
facteur de resserrement (haut droite), biais non-linéaire à la périphérie de l’imageur (bas gauche)
et profils de la réponse spatiale (bas droite). Les barres d’erreur représentent l’écart type des valeurs
le long de la ligne de la mire pour le FWHM et le biais non-linéaire et l’erreur statistique pour le
facteur de resserrement. Les lignes pointillées verticales sur les profils représentent les positions
réelles des trous du collimateur.
Figure 4.25 – Images de la mire obtenues sans seuil (gauche) et avec application d’un seuil de 4
photoélectrons (droite).
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collimateur (fig. 4.24). Cette dilatation de l’image n’affecte pas significativement le biais-non-
linéaire à la périphérie de l’imageur. Celui-ci est en effet principalement lié à la troncation
du centre de la distribution en charge qui n’est pas affectée par l’application d’un seuil. La
résolution spatiale est par contre sensiblement améliorée : la largeur à mi-hauteur passe de
0,47 mm sans seuil à 0,37 mm pour une valeur soustraite optimale de 4 photoélectrons.
b) La méthode de barycentrage avec pondération non-linéaire
La méthode d’auto-pondération a été évaluée pour des puissances  allant de 0,8 à
2. Les résultats sont présentés dans la figure 4.26. On observe que cette méthode permet
d’atteindre rapidement un facteur de resserrement de 1 et d’améliorer le biais non-linéaire
à la périphérie de l’imageur. Cependant, lorsque  est supérieur à 1, la pondération tend
à réduire artificiellement l’étalement de la distribution en charge. On aboutit alors à un
problème de sous-échantillonnage : la distribution en charge ne fait plus intervenir qu’un
ou deux SiPMs pour une majorité des événements. Ces événements ne peuvent plus être
reconstruits correctement ce qui crée des artefacts constitués de points chauds au centre
des SiPMs de la matrice et de lignes qui les rejoignent (fig. 4.27). La réponse de l’imageur
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Figure 4.26 – Performances spatiales de la méthode de barycentrage avec pondération non-linéaire
pour des puissances  appliquées au signal variant de 0,8 à 2 . Résolution spatiale corrigée du biais
local (haut gauche), facteur de resserrement (haut droite), biais non-linéaire à la périphérie de
l’imageur (bas gauche) et profils de la réponse spatiale (bas droite). Les barres d’erreur représentent
l’écart type des valeurs le long de la ligne pour le FWHM et le biais non-linéaire et l’erreur statistique
pour le facteur de resserrement. Les lignes verticales représentent les positions réelles des trous du
collimateur.
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Figure 4.27 – Images de la mire obtenues avec une pondération linéaire (barycentrage strandard 
= 1) (gauche) et une pondération au carré ( = 2) (droite).
devient fortement inhomogène, comme on peut le voir sur les images, les profils et l’écart
type de la résolution moyenne qui devient très important.
c) La méthode par ajustement
Les résultats des ajustements d’une gaussienne et d’une distribution de Scrimger-Baker
sur nos images sont présentés dans la figure 4.28. On observe dans un premier temps que
l’algorithme d’ajustement ne permet pas d’ajuster la fonction gaussienne sur les points situés
au plus près des bords du scintillateur. Il y parvient pour la distribution de Scrimger-Baker
probablement parce celle-ci est plus piquée que la gaussienne. Cette forme piquée génère
Figure 4.28 – Images obtenues à l’aide d’un algorithme d’ajustement pour une distribution
gaussienne (gauche) ou une distribution de Scrimger-Baker (droite).
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en revanche de fortes inhomogénéités qui dégradent fortement l’image. Ces techniques de
reconstruction ne semblent donc pas adaptées à des photodétécteurs possédant un petit
nombre de pixels, car le trop faible échantillonnage spatial ne permet pas à l’algorithme de
converger vers une solution satisfaisante.
La méthode de reconstruction la plus adaptée à notre système de photodétection semble
donc être la méthode de barycentrage standard avec un seuil. Cette méthode offre en effet
le meilleur compromis en termes de biais, de résolution spatiale et d’uniformité de réponse.
Un seuil de 4 photoélectrons permet d’atteindre un facteur de resserrement presque optimal
de 0,98, un biais non-linéaire à la périphérie de 0,24±0,2 mm et une résolution spatiale au
centre de l’imageur de 0,34±0,08 mm et 1,12±0,7 mm à la périphérie (valeurs moyennes et
écarts types extrapolés à toute la surface du détecteur).
d) Bilan de l’optimisation de la première configuration de l’imageur
Sur la base des résultats de cette étude d’optimisation, nous avons choisi d’utiliser pour
la suite de nos travaux un revêtement spéculaire sur les scintillateurs et une matrice avec
une surtension d’alimentation de 1,56V. En appliquant un algorithme de positionnement par
barycentrage avec un seuil de 4 photoélectrons sur le signal, nous obtenons pour le module de
détection avec le scintillateur plastique une résolution spatiale moyenne de 0,69 mm sur toute
la surface de l’imageur. Le biais non-linéaire à la périphérie atteint 0,24±0,2 mm pour un
facteur de resserrement de 0,98. Pour le second module de l’imageur équipé d’un scintillateur
GSO, l’utilisation des mêmes paramètres d’acquisition, permet d’atteindre une résolution au
centre de 0,28±0,13 mm et 1,16±0,9 mm à la périphérie (résolution moyenne de 0,79 mm
sur tout le champ de vue). Le biais non-linéaire à la périphérie est alors de 0,24±0,23 mm et
le facteur de resserrement de 0,97.
4.1.4.2 La seconde configuration de l’imageur positon
Pour réaliser la caractérisation des performances de la configuration avec une seule
matrice, nous avons assemblé grâce à de la graisse optique une matrice de SiPMs, un
scintillateur "témoin" pixélisé en LYSO, un guide de lumière et un scintillateur "signal" en
plastique recouvert du revêtement réfléchissant spéculaire (fig. 4.29). Afin d’optimiser nos
chances de discriminer les deux scintillateurs, nous avons évalué une configuration avec un
guide de lumière de 2 mm. Le détecteur est éclairé à l’aide d’une source de 22Na à travers la
même mire que celle utilisée pour la caractérisation de la configuration avec deux SiPMs
(cf. §4.1.4.1). Comme pour cette dernière, la correction d’uniformité de la réponse de la
matrice de SiPMs présentée au paragraphe 4.1.2.3.1 est mise en œuvre. L’algorithme de
reconstruction optimisé au paragraphe 4.1.4.1.4 a également été utilisé (barycentrage avec
un seuil de 4 photoélectrons).
4.1.4.2.1 Discrimination des scintillateurs
La discrimination des scintillateurs "signal" et "témoin" est basée sur le calcul, pour
chaque évènement, de l’écart type de la distribution en charge σ et du ratio en charge entre
le pixel le plus chaud et la somme des autres pixels rZ . Afin de déterminer le seuil optimal
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Figure 4.29 – Composants de la seconde configuration de l’imageur positon basée sur l’utilisation
d’une seule matrice de SiPMs.
de discrimination en σ et rZ en fonction de la position du point d’interaction reconstruit,
l’image a été découpée en 16×16 zones et nous avons tracé pour chacune d’entre elles la
distribution des rZ et des σ. Contrairement aux simulations, nous n’avons pas accès à la
distribution séparée associée à chaque scintillateur, mais à la somme des deux. Nous ne
pouvons donc pas choisir le seuil en charge en déterminant celui qui offre l’erreur minimale.
Nous avons donc considéré que le seuil optimal correspond au minimum local situé entre les
deux distributions des scintillateurs "signal" et "témoin" (fig. 4.30).
La figure 4.30 présente les distributions de rZ et σ pour deux régions sur la diagonale
Figure 4.30 – Distributions de rz (gauche) et σ (droite) pour des positions d’interaction proche du
centre (rouge) ou de la périphérie du détecteur (bleu).
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de l’image de la mire. On observe que si les pics de la distribution pour rZ correspondant
à chaque scintillateur sont bien distincts au centre du détecteur, ceux-ci se rapprochent à
la périphérie et la discrimination se dégrade. La troncation de la lumière par les bords du
détecteur diminue en effet la contribution des queues et augmente donc rZ , mais aussi les
fluctuations statistiques dues au plus faible nombre de photons récupérés. Pour permettre une
bonne discrimination des scintillateurs, il est donc nécessaire d’adapter le niveau du seuil en
fonction de la position d’interaction. Pour rZ , le seuil optimal augmente lorsqu’on s’approche
des bords du détecteur. Par rapport aux résultats des simulations présentées au chapitre
3 (cf §3.2.2.4), la discrimination des scintillateurs est moins bonne que prédite. Le rapport
des valeurs moyennes des distributions en rZ pour les 2 scintillateurs dans la partie centrale
du détecteur est d’environ 6,6 pour les simulations contre 5 pour les mesures. De manière
plus significative, les largeurs des distributions sont également plus importantes (de 0,16 et
0,52 pour le scintillateur "signal" et le scintillateur "témoin" dans le cas des simulation contre
0,3 et 0,73 pour les mesures). Comme l’ont montré les simulations, et comme le confirment
les mesures, la distribution de σ permet une moins bonne discrimination des scintillateurs.
Ainsi, pour les évènements les plus au centre, deux pics peuvent être distingués mais ce n’est
plus le cas près des bords (fig. 4.30). La méthode de discrimination retenue est donc celle
basée sur la mesure de rZ .
La figure 4.31 présente l’image obtenue avant discrimination des scintillateurs. On
observe 16 points correspondants à l’interaction des γ de 511 keV émis par la source de
22Na dans les 16 pixels du scintillateur LYSO. Ceux-ci étant couplés un à un aux SiPMs
de la matrice, et la pixellisation guidant fortement la lumière, l’algorithme de barycentrage
les reconstruits au centre de chaque SiPM. Sur la version saturée de l’image, on observe
la présence d’un bruit de fond dû à l’interaction des rayonnements γ dans le scintillateur
"signal". La présence de structures dans ce fond (lignes rejoignant les centres des SiPMs)
s’explique par le fait que le LYSO contient du 176Lu qui est un émetteur β−. Les électrons émis
peuvent exciter deux pixels du scintillateur simultanément en traversant la couche de peinture
Figure 4.31 – Images obtenues en éclairant la mire avec la source de 22Na avant discrimination
des scintillateurs en pleine dynamique (gauche) ou saturée afin que la contribution des évènements
β et γ interagissant dans le scintillateur "signal" soit visible (droite).
4.1 L’imageur miniaturisé 141
Figure 4.32 – Images des scintillateurs "signal" (gauche) et "témoin" (droite) obtenues après dis-
crimination. L’image du scintillateur "témoin" a été saturée afin que la contribution des évènements
de faible intensité soit visible.
séparatrice. La position d’interaction est alors reconstruite par l’algorithme de barycentrage
sur une ligne entre les deux pixels. On visualise également les points correspondants aux
trous de la mire générés par l’interaction des positons dans le scintillateur "signal". La figure
4.32 présente les résultats obtenus après avoir appliqué la discrimination des scintillateurs en
utilisant les seuils optimaux définis lors de la phase préliminaire. On observe que les trous
de la mire ont parfaitement été retirés de l’image du scintillateur "témoin". On retrouve
également les lignes rejoignant les centres des pixels. Ces structures sont bien visibles pour les
zones proches du centre de la matrice, mais n’apparaissent plus lorsqu’on est près du coin de
l’imageur ce qui montre la difficulté de discriminer les événements issus des deux scintillateurs
dans cette zone. Sur l’image du scintillateur "signal", on visualise très distinctement les points
correspondants aux trous de la mire. Les points chauds correspondants à l’interaction des
photons γ dans les pixels du LYSO ont parfaitement été retirés. Le bruit de fond γ est
également très uniforme au centre de l’image, mais des inhomogénéités apparaissent à la
périphérie. Celles-ci illustrent la difficulté à bien discriminer les événements des scintillateurs
"signal"et "témoin" près des bords du détecteur. Ainsi, on observe à la périphérie de l’image
"signal" des modulations d’intensité du comptage dues à la discrimination imparfaite des
évènements du signal "témoin".
4.1.4.2.2 Performances spatiales
Les performances d’imagerie de la seconde configuration de l’imageur ont été mesurées
en irradiant la mire avec une source de 204Tl. La méthode de discrimination des scintillateurs
présentée précédemment a été mise en œuvre pour distinguer le signal β provenant du
scintillateur "signal" du bruit intrinsèque du scintillateur LYSO "témoin". Nous obtenons une
résolution spatiale de 0,67±0,19 mm et 1,49±1 mm pour le centre et la périphérie respecti-
vement. Le facteur de resserrement est de 0,94±0,05 et le biais non-linéaire à la périphérie
de 0,3±0,3 mm. Ces performances dégradées d’imagerie par rapport à la configuration avec
deux matrices s’expliquent par le fait que l’on utilise un guide de lumière de 2 mm qui étale
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plus la lumière et rend donc la méthode de barycentrage plus sensible à la troncation de la
distribution de lumière par les bords absorbants du scintillateur.
4.1.4.3 Étude du bruit
Contrairement à la sonde de comptage, le bruit d’obscurité des SiPMs n’est pas une
limite aux performances de l’imageur positon. La quantité de lumière de scintillation collectée
sur le photodétecteur est en effet très importante (fig. 4.33). La contribution du bruit
d’obscurité, dominante dans une région spectrale allant de 0 à 20 photoélectrons, peut donc
être facilement supprimée en appliquant un seuil en énergie sans risque de perte significative
de sensibilité. D’autres contributions de bruit sont par contre susceptibles de dégrader les
capacités de détection de l’imageur (fig. 4.34). La première est la radioactivité naturelle
de l’environnement, provenant principalement du 40K (β avec une énergie maximale de
1,314 MeV et γ à 1,46 MeV) présente dans le béton et le corps humain. Le plastique étant
très peu dense, les rayonnements γ générés par cette radioactivité naturelle interagissent
très peu avec le scintillateur "signal" et sa contribution au delà d’un seuil de détection de
22 photoélectrons n’est que de 0,07 cps (fig. 4.34). Ce taux de comptage de bruit inclut
également la contribution des rayonnements cosmiques qui peut être estimée à 0,02 cps pour
notre détecteur [Knoll, 2010]. La fréquence de bruit de 0,07 cps définira en partie l’activité
minimale détectable par l’imageur en l’absence de bruit de fond d’origine biologique (cf.
§5.2.1).
Pour le détecteur « témoin » utilisant du GSO, on observe évidemment sur la figure
4.34 que le bruit lié à la radioactivité naturelle est beaucoup plus important, en raison de sa
forte densité et de son numéro atomique élevé. Les rayonnements gamma du 40K interagissant
principalement par effet compton dans le scintillateur, ce bruit est concentré vers les basses
énergies, autour de 100 photoélectrons. La fréquence du bruit d’environnement dans le GSO
pour un seuil de 22 photoélectrons est de 0,5 cps sur tout le détecteur. Cette fréquence reste
suffisamment faible face aux activités du bruit de fond γ d’annihilation attendues en bloc
opératoire pour ne pas perturber le processus de réjection. Avec le détecteur "témoin" utilisant
un scintillateur pixelisé en LYSO, la principale source de bruit provient de l’interaction des
électrons produits par la désintégration β− du 176Lu. Pour un seuil de 22 photoélectrons,
Figure 4.33 – Spectre de bruit d’obscurité de la matrice et spectre β mesurés en irradiant le
scintillateur "signal" avec une source de 204Tl (∆V=1,56V et T=20 °C). Le même spectre est
représenté en échelle linéaire (gauche) et en échelle logarithmique (droite).
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Figure 4.34 – Taux de comptage du bruit de fond pour le détecteur "signal" (scintillateur plastique)
et les détecteurs « témoin » en fonction du seuil de détection (scintillateurs continu GSO ou pixelisé
LYSO) (∆V=1,56V et T=20 °C).
nous mesurons une fréquence 20 cps, qui concorde avec le niveau de bruit attendu de 39
cps par gramme de LYSO (fig. 4.34). Une nouvelle fois, la fréquence de détection des γ
d’annihilation provenant de l’accumulation non-spécifique du radiotraceur sera beaucoup
plus importante. Cependant, cette fréquence de bruit, constante au cours du temps, peut
être facilement prise en compte lors du processus de soustraction du bruit de fond γ.
4.1.4.4 Bilan sur le développement de l’imageur positon per-opératoire
Nous avons montré au cours de cette première partie du chapitre 4 que le premier
prototype de l’imageur positon élaboré autour de SiPMs était capable de produire des images
de bonne qualité de la distribution d’une source radioactive β. La résolution spatiale moyenne
sur tout le champ de vue est inférieure au millimètre pour les deux configurations testées. La
distorsion a également été optimisée en affinant l’algorithme de reconstruction pour aboutir
à un biais moyen de l’ordre de 0,03 mm dans la région centrale du détecteur et de 0,24 mm
à la périphérie. La distorsion sur les bords de l’imageur, qui interdit la reconstruction de la
position d’un point source situé au delà de la moitié des pixels périphériques de la matrice
et limite donc le champ de vue utile du détecteur, devra toutefois encore être améliorée à
l’avenir en implémentant d’autres méthodes de reconstruction. L’influence de cette distorsion,
ramenée à la surface totale du détecteur, sera toutefois plus faible dans la version finale
de l’imageur, qui sera élaborée autour d’une matrice de SiPMs de plus grande taille. La
configuration de l’imageur utilisant une seule matrice de SiPMs a montré des performances
de discrimination des scintillateurs moins bonnes que prévu par les simulations. Les premiers
essais de discrimination ont cependant donné des résultats encourageants et un ajustement
plus fin des paramètres de détection devrait permettre d’améliorer à la fois ses performances
d’imagerie et de discrimination. Bien que plus délicate à mettre en œuvre, cette configuration
apparaît donc toujours comme une solution instrumentale prometteuse pour optimiser la
compacité de l’imageur, qui est un paramètre critique de la détection per-opératoire, et
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diminuer son coût de fabrication.
Au delà des performances spatiales brutes, notre étude a également montré que
l’influence de la température sur le fonctionnement de l’imageur pouvait être efficacement
compensée et donc annulée en développant un dispositif de correction en temps réel basé
sur l’ajustement individuel des tensions d’alimentation des SiPMs. La démonstration de
l’efficacité de ce dispositif était un pre-requis indispensable avant de pouvoir utiliser les
sondes per-opératoires positon dans un environnement clinique.
4.2 La sonde de comptage
La sonde de comptage est basée sur l’association d’une tête de détection constituée de
7 fibres optiques claires et scintillantes et d’un module de photodétection basé sur un réseau
de SiPMs (cf. §3.1.2.1). L’étude d‘optimisation présentée au chapitre 3 a permis à la fois
de définir le type de SiPM le plus performant pour cette application et la géométrie de la
tête de détection la mieux adaptée à ce capteur et présentant un encombrement minimal.
Les différentes étapes de la conception et de la caractérisation des performances de la sonde
vont être maintenant décrites. Comme pour l’imageur positon, l’approche instrumentale sera
présentée composant par composant.
4.2.1 Conception de la tête de détection
La tête de détection est composée de sept éléments de détection, six fibres « signal » et
une fibre « témoin ». Chaque élément de détection est réalisé à partir de fibres optiques claires
et scintillantes de 3 mm de diamètre. La fibre plastique scintillante utilisée (BCF-12, Bicron)
possède un cœur en polystyrène dopé au fluor à l’origine du phénomène de scintillation.
Cette fibre est également dotée d’une double gaine en acrylique qui assure la conduction
de la lumière le long de la fibre par réflexion totale à l’interface cœur/gaine. L’utilisation
d’une double gaine permet d’augmenter l’ouverture numérique de la fibre par rapport à
une gaine simple et entraîne un gain d’environ 60 % de la lumière guidée. Les principales
caractéristiques de cette fibre sont résumées dans le tableau 4.5. Les fibres plastiques scin-
tillantes sont fusionnées à chaud à 10 cm de fibres plastiques claires (BCF-98, Bicron), qui
assurent la conduction de la lumière de scintillation jusqu’au système de photodétection.
Cette fibre claire possède les mêmes propriétés optiques que la fibre scintillante. Le mécanisme
de fusion thermique des fibres plastiques a été décrit de manière détaillée dans les travaux
précédents [Bonzom, 2006; Bogalhas, 2009]. Les principaux avantages de cette méthode de
couplage sont d’être très reproductible, mécaniquement stable et surtout d’entraîner des
pertes optiques minimales à l’interface entre les deux fibres (moins de 10 %) [Bonzom, 2006].
Lors de la fusion, les fibres claires et scintillantes sont alignées dans un capillaire en verre
de 3,2 mm de diamètre intérieur. La fusion s’accompagne d’une expansion de la matière
à l’intérieur du capillaire. Le diamètre des éléments de détection est donc de 3,2 mm au
niveau de la zone fusionnée, c’est à dire à l’extrémité scintillante sensible aux particules β,
et de 3 mm au niveau de l’extrémité claire, qui sera couplée au système de photodétection
(fig. 4.35). Après fusion, la fibre scintillante est poncée de manière à obtenir les épaisseurs
souhaitées : 500 µm pour les fibres « signal » et 2 mm pour les fibres « témoin ». Ces épais-
seurs sont contrôlées sous microscope. Elles permettent, comme nous l’avons déjà indiqué
précédemment (cf. §3.1.2.1), d’optimiser le dépôt d’énergie des positons et de minimiser
4.2 La sonde de comptage 145
Cœur 1er cladding 2nd cladding
Matériau Polystyrène Acrylique Fluoro-acrylique
Indice optique 1,6 1,49 1,42
Densité (g/cm3 1,05 1,19 1,2
Épaisseur (% du diamètre
total) 96 3 1
Ouverture numérique 0.74
Rendement lumineux (au
minimum d’ionisation) 8 photons/keV
Pic d’émission max (nm) 435
Temps de décroissance (ns) 3,2
Efficacité de collection (%) 5,6 minimum
Tableau 4.5 – Principales caractéristiques des fibres plastiques scintillantes BCF-12 (Bicron).
L’efficacité de collection représente le rapport du nombre de photons de scintillation guidés dans le
cône d’acceptance de la fibre sur le nombre total de photons de scintillation créés. Cette efficacité
dépend des indices optiques du cœur et de la gaine et du point d’émission de la lumière par rapport
à l’axe de la fibre.
la contamination γ tout en réduisant les incertitudes sur l’estimation de ce bruit de fond
liées aux fluctuations statistiques et aux variations spatiales de la distribution du traceur.
Les éléments de détection sont recouverts d’une fine couche de peinture blanche diffusante
à base de TiO2 d’épaisseur comprise entre 40 et 50 µm (BC-620, Bicron) (fig. 4.35). Au
delà de cette épaisseur, le gain en terme de collection de la lumière devient inférieur aux
pertes liées à l’absorption de l’énergie des positons dans la couche de peinture [Bogalhas, 2009].
Une quinzaine d’éléments de détection a été réalisée selon le protocole qui vient d’être
décrit. La qualité de la fusion thermique, du dépôt de peinture et l’épaisseur de la partie
scintillante ont été contrôlées à l’aide du montage expérimental utilisé pour caractériser les
SiPMs (cf. §2.2.1.1). Les éléments de détection sont couplés optiquement à un SiPM de
Figure 4.35 – Éléments de détection après fusion des composantes claire et scintillante (ici de
2 mm d’épaisseur et apparaissant en bleu) avant et après dépôt de la peinture diffusante.
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Figure 4.36 – Spectres en énergie des sept éléments de détection retenus pour la réalisation de la
tête de détection avant (haut) et après dépôt du revêtement optique diffusant (bas). Les spectres
sont obtenus à 20 °C avec une source de 204Tl (∆V= 1,56 V).
3×3 mm2 de surface sensible (MPPC33-50-BB, Hamamatsu). La face supérieure de la partie
scintillante de la fibre est irradiée par une source de 204Tl placée à 10 mm. L’alignement et
le couplage entre les éléments de détection et le SiPM est assurée par une pièce mécanique
de maintien. L’intégration du signal en sortie du SiPM fournit le spectre en charge de la
quantité de lumière de scintillation collectée pour chaque évènement β détecté par la partie
scintillante. Les spectres en charge peuvent ensuite être convertis en nombre de photélectrons,
puis en nombre de photons collectés, à partir des caractéristiques intrinsèques du SIPM
déterminées au chapitre 2 : PDE de 30,3 % et nf de 1,38 pour une température de 20 °C et
une surtension de 1,56 V. La lumière collectée a été mesurée avant et après le dépôt de la
peinture diffusante.
La figure 4.36 rassemble les spectres de 204Tl mesurés avec les 7 éléments de détection
sélectionnés pour la réalisation de la tête de détection sur la base de la quantité de lumière
de scintillation collectée. Cette quantité de lumière est en effet un paramètre crucial car elle
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va déterminer directement, avec l’amplitude du bruit d’obscurité, la sensibilité de la sonde
de comptage. L’énergie moyenne mesurée à la sortie des éléments de détection en nombre de
photoélectrons est 39±1 pour les 6 fibres « signal » et de 49 pour la fibre « témoin » avant le
dépôt de la peinture scintillante (énergie corrigée de la contribution du bruit d’obscurité). La
faible variation observée sur les fibres « signal » illustre à la fois la grande reproductibilité
du couplage obtenu grâce à la méthode de fusion thermique et la bonne homogénéité des
épaisseurs de la partie scintillante des éléments de détection. Le revêtement optique permet
d’obtenir un gain en lumière moyen de 130 % pour les fibres « signal » (énergie moyenne
de 90,2±6,9 photoélectrons) et de plus de 180 % pour la fibre « témoin » (énergie moyenne
de 140,5 photoélectrons) (fig. 4.36). Ce gain en lumière s’accompagne par contre d’une plus
grande variabilité, en raison de la difficulté à contrôler très précisément l’épaisseur de la
couche de peinture. Les énergies moyennes mesurées correspondent respectivement à 215 et
335 photons collectés à l‘extrémité des éléments de détection « signal » et « témoin ».
Les parties sensibles des 7 éléments de détection sont assemblées dans une pièce
mécanique en acier inoxydable de 11,8 mm de diamètre extérieur et de 5 mm de hauteur (fig.
4.37). Cette pièce possède un trou central de 3,7 mm destiné à accueillir l’outil d’exérèse.
L’épaisseur des parois latérales est de 400 µm. Une couche en acier inoxydable de 500 µm
d’épaisseur est également utilisée pour blinder la partie supérieure de la fibre « témoin
». Les fibres « signal » sont disposées de manière jointive sur un anneau de 7,75 mm de
diamètre. La surface sensible de la tête de détection est de 48 mm2. Les éléments de détection
sont fixés entre les armatures cylindriques intérieure et extérieure de la tête de détection
à l’aide d’une colle chargée au carbone afin de limiter la diaphonie optique entre les fibres.
Les extrémités claires des éléments de détection sont ensuite enchâssées puis collées à une
seconde pièce mécanique qui assure la connexion avec le système de photodétection (fig.
4.37). Cette pièce cylindrique en aluminium possède un diamètre extérieur de 29,1 mm, un
diamètre intérieur de 13 mm et une épaisseur de 5 mm. Sept trous de 3,05 mm de diamètre
Figure 4.37 – Tête de détection après assemblage des éléments de détection dans les deux pièces
mécaniques de maintien.
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Figure 4.38 – Pièce mécanique de couplage et PCB des SiPM avant (gauche) et après montage
(droite)
sont perforés et répartis uniformément sur un anneau 21 mm de diamètre. Après collage
des fibres, la pièce de connexion est poncée afin d’optimiser la transmission de lumière vers
le système de photodétection. L’assemblage des éléments de détection dans les différentes
pièces mécaniques a été réalisé par la société Luxeri (Gometz-le-Chatel).
4.2.2 Le système de photodétection
Conformément aux résultats obtenus au chapitre 3, le système de photodétection est
basé sur l’utilisation de sept SiPMs MPPC33-50-BB (Hamamatsu) de 3×3 mm2 de surface
sensible et constitués de cellules de 50×50 µm2. Les sept SiPMs sont câblés sur la face supé-
rieure d’un circuit imprimé (PCB) 4 couches (fig. 4.38). La face inférieure du PCB contient
le circuit de découplage de l’alimentation commune qui relie les sept cathodes des SiPMs.
Les sept anodes sont reliées individuellement par un câble coaxial à une carte électronique
d’acquisition basée sur l’ASIC EASIROC, identique à celle utilisée pour l’imageur positon.
Le PCB est placé dans une pièce mécanique en aluminium, de même dimension extérieure
que la partie mécanique basse des têtes de détection, qui assure l’alignement et le couplage
individuel entre les sept fibres et les sept SiPMs (fig. 4.38).
Afin d’obtenir une réponse la plus uniforme possible, les sept SiPMs utilisés pour
le système de photodétection ont été pré-sélectionnés parmi un ensemble d’une vingtaine
de détecteurs sur la base des données fournies par Hamamatsu en termes de tension de
décharge VBD, de gain et de bruit d’obscurité (DCR). L’influence des paramètres de contrôle
(tension d’alimentation et température) sur ses performances a été mesurée à l’aide d’un
montage expérimental analogue à celui utilisé pour la caractérisation de l’imageur positon
(cf. §4.1.2.3.1).
4.2.2.1 La réponse en gain
La réponse en gain des SiPMs a été mesurée avec une LED bleu fonctionnant en
mode pulsé. La figure 4.39 montre la variation du gain en fonction de Vbias pour différentes
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Figure 4.39 – Gain des sept SiPMs du système de photodétection en fonction de leur tension
d’alimentation et de la température.











V) y=0,0554 x + 68,697chi^2=0,09919
Figure 4.40 – Valeur moyenne et écart type de la tension de décharge VBD des sept SiPMs du
système de photodétection en fonction de la température.
températures de contrôle. L’uniformité de la réponse en gain du système de photodétection
est très bonne (écart type relatif maximum de 2,5 % pour une surtension de 1,56 V quelle que
soit la température), ce qui traduit le fait que les SiPMs ont été correctement pré-sélectionnés.
La variation de la tension de décharge (VBD) en fonction de la température est extrapolée à
partir des courbes de gain et représentée sur la figure 4.40. Pour une température variant de
20 °C à 36 °C, VBD augmente linéairement de 69,8 à 70,7 V et sa fluctuation absolue d’un
SiPM à l’autre est inférieure à 15 mV quelle que soit la température. De la même manière
que pour l’imageur, ces données sont utilisées pour calibrer le dispositif de correction de la
dépendance en température des SiPMs (cf. §4.1.3.2).
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Figure 4.41 – Comparaison des spectres en photoélectrons du signal β d’une source de 204Tl
détectés sur une fibre « signal » et du bruit d’obscurité sur cette même voie (∆V= 1,56 V, T=20°C)
4.2.2.2 Bruit d’obscurité et seuil de détection
Le bruit d’obscurité et ses effets corrélés (diaphonie optique et afterpulses) sont la
source de bruit dominante du système de photodétection à basse énergie. L’influence de ce
bruit est illustrée sur la figure 4.41 qui montre la distribution en charge respective de la
fréquence du bruit et du signal β obtenu en irradiant un élément de détection « signal » de la
sonde avec une source de 204Tl. La figure 4.42 représente l’évolution du seuil de détection à
appliquer pour obtenir une fréquence du bruit d’obscurité (DCR) de 1 Hz sur les sept SiPMs
du système de photodétection en fonction de la surtension et de la température. Comme
nous l’avons déjà mis en évidence au chapitre 2 (cf. §2.2.2.4), le bruit d’obscurité et donc le
seuil de détection augmentent fortement avec la surtension et faiblement avec la température
à surtension constante (de 11,7 à 13,1 photoélectrons pour ∆V=1,56 V entre 20 °C et 36 °C).
D’autre part, ce seuil de détection varie peu d’un SiPM à l’autre pour une surtension donnée.
























































Figure 4.42 – Seuil de détection à 1 Hz d’une voie du système de photodétection en fonction de la
surtension et de la température (gauche). Valeur moyenne et écart type du seuil de détection sur les
sept SiPMs à 20°C et 38°C (droite).
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La variation relative maximale obtenue à une surtension de 2 V et une température de 36 °C
est de 4,5 %. Les seuils mesurés pour les sept SiPMs MPPC33-50BB sont très proches des
résultats rapportés au chapitre 2 pour le même modèle (cf. §2.2.2.4).
4.2.3 Caractérisation de la sonde de comptage positon
La figure 4.43 montre la sonde positon constituée par l’assemblage de la tête de
détection fibrée et du système de photodétection. Dans cette partie, nous présenterons les
caractéristiques intrinsèques de cette sonde, en termes de quantité de lumière collectée,
d’uniformité de réponse et de bruit. La résolution spatiale du dispositif n’a pas été déterminée
expérimentalement, car dans le cas d’un système discret, elle correspond à la taille des
éléments de détection, soit dans notre cas 3 mm. La sensibilité β absolue de la sonde sera
quantifiée dans le chapitre suivant sur des fantômes radioactifs.
Figure 4.43 – La sonde de comptage positon
4.2.3.1 Quantité de lumière collectée
Les spectres en énergie mesurés à la sortie des six fibres « signal » après avoir irradié
de manière uniforme la tête de détection de la sonde avec une source de 204Tl placée à une
distance verticale de 20 mm sont représentés sur la figure 4.44. Les mesures ont été réalisées
à 20 °C pour une surtension moyenne des SiPMs de 1,56 V. On constate que la réponse en
énergie est très homogène, excepté pour l’une des fibres. L’énergie moyenne du spectre de
cette fibre est de 59,4 photoélectrons, alors qu’elle est de 74,5±2,7 photoélectrons pour les
5 autres fibres. Par rapport aux éléments de détection seuls (90,2±6,9 photoélectrons), le
couplage entre la tête de la sonde et le système de photodétection entraine donc une perte
de lumière d’environ 18 %. Cette perte est liée à la fois aux défauts d’alignement entre les
fibres et les SiPMs et à la difficulté d’obtenir un contact optique parfait entre ces deux
éléments en raison de la variation de l’épaisseur de soudure entre les SiPMs et le PCB. Les
pertes lumineuses supplémentaires observées sur l’une des fibres sont plus vraisemblablement
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Figure 4.44 – Spectres en énergie des six éléments « signal » de la tête de détection couplé au
système de photodétection. Les spectres sont obtenus à 20 °C avec une source de 204Tl (∆V=
1,56 V).
attribuables à une erreur lors de l’assemblage de la tête de détection (détérioration de la
couche de peinture ou de la gaine). Même si le couplage entre la tête de détection et le module
de photodétection peut encore être optimisé à l’avenir, la quantité de lumière collectée est
déjà importante et très supérieure à celle rapportée pour la précédente version de la sonde
TRIOP (moyenne de l’ordre de 5 photoélectrons) [Bogalhas, 2009]. Le gain en lumière mesuré
est lié à la fois au meilleur rendement quantique du SiPM par rapport au photomultiplicateur
multi-anodes utilisé initialement, mais surtout à la suppression du guide optique.
4.2.3.2 Optimisation de la tension d’alimentation
Le choix de la tension d’alimentation des SiPMs résulte d’un compromis entre l’efficacité
de détection et le niveau du bruit d’obscurité. La tension d’alimentation optimale a été
estimée en irradiant de manière uniforme la sonde avec une source de 204Tl. Pour chaque
tension, le nombre de coups β au dessus du seuil à 1 Hz est mesuré pour chaque élément de
détection (fig. 4.45). On constate que la sensibilité β relative atteint un optimal pour une
surtension de 1,35 V. Au dessus de cette valeur, l’augmentation du bruit d’obscurité devient
dominante par rapport à celle de l’efficacité de détection et la sensibilité décroît. La tension
optimale mesurée est très proche de celle obtenue au chapitre 2 sur le même modèle de
SiPM (cf. §3.2.1.3). La diminution de la sensibilité relative de part et d’autre de cet optimum
est, par contre, beaucoup plus marquée. Ce résultat s’explique par la quantité importante
de lumière de scintillation collectée au niveau du SiPM, qui rend la sensibilité β beaucoup
moins dépendante de l’augmentation du bruit d’obscurité et donc, du seuil de détection.
Pour illustrer ce comportement, les données expérimentales de la figure 4.45 sont comparées
au modèle analytique de la sensibilité β présenté au chapitre 3 (cf. §3.2.1.3). La sensibilité
définie par la formule (3.1) est calculée à partir des caractéristiques intrinsèques du SiPM
MPPC33-50-BB déterminées au chapitre 2 en considérant un nombre maximum de photons
incident de 350. Cette valeur a été estimée en ajustant le modèle de réponse du SiPM sur
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  Modèle Nph,max=350
  Modèle Nph,max=200
Figure 4.45 – Variation relative de la sensibilité β sur les 6 éléments de détection "signal"
en fonction de la surtension (T=20 °C). Les courbes noires pleines et pointillées représentent
la variation relative de la sensibilité prédite par le modèle analytique pour Nph,max=350 et 200,
respectivement.
les spectres β mesurés à la sortie des éléments de détection. Pour comparaison, la variation
attendue de la sensibilité en fonction de la surtension pour un nombre maximum de photons
incidents de 200 est également représentée sur la figure 4.45. On constate que le modèle
analytique reproduit assez fidèlement l’évolution relative expérimentale de la sensibilité.
L’écart observé est probablement lié à l’hypothèse du dépôt total de l’énergie du β dans
la fibre qui n’est plus vérifiée pour une épaisseur scintillante de 0,5 mm. Ce dépôt partiel
déforme le spectre β au niveau des basses énergies, comme le montre la comparaison des
spectres des fibres « signal » et « témoin » sur la figure 4.36.
La valeur de la surtension optimale n’est pas modifiée pour une température variant
de 20 °C à 36 °C. Comme nous l’avions mis en évidence au chapitre 3 (cf. §3.2.1.3), cette
surtension optimale est également normalement indépendante du type de radionucléide utilisé.
La valeur de surtension de 1,35 V a donc également été utilisée pour les mesures avec du 18F.
4.2.3.3 Uniformité de réponse
L’uniformité de la réponse en sensibilité de la sonde dépend en partie de l’uniformité
de réponse en énergie des éléments de détection. La réponse en gain des SiPMs utilisés étant
très homogène, l’uniformité de la réponse en énergie est principalement liée à l’épaisseur
des parties scintillantes des éléments de détection et à la qualité de la fusion, du revêtement
optique et du couplage opto-mécanique entre les fibres et les SiPMs. L’uniformité de la
réponse en sensibilité a été quantifiée en irradiant de manière uniforme la sonde avec une
source de 204Tl. La figure 4.46 représente la variation relative du nombre d’évènements β
mesurés au dessus du seuil à 1 Hz pour une surtension optimale des SiPMs (∆V= 1,35 V
et T=20 °C). L’écart-type type relatif sur la sensibilité moyenne est de 3,7 %. On constate
que la fibre avec la réponse en énergie la plus basse (dernière à droite) ne présente pas une
sensibilité significativement inférieure aux autres. Le nombre important de photoélectrons
détectés, quelle que soit la fibre, rend en effet la probabilité de détecter un évènement β peu
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Figure 4.46 – Uniformité de la sensibilité β des 6 fibres « signal » de la tête de détection (∆V=
1,35 V, T=20 °C). La ligne en trait plein correspond à la valeur moyenne de la sensibilité relative.
Les lignes en pointillés correspondent à +σ ou -σ.
sensible à des variations, même importantes, de la lumière collectée. La sensibilité absolue de
la sonde de comptage sera mesurée au chapitre 5 avec des sources de 18F.
4.2.3.4 Bruit
Si le bruit de la sonde est dominé aux basses énergies par le bruit d’obscurité du
système de photodétection, d’autres sources de bruit peuvent également dégrader le processus
de détection des particules β : le bruit de fond γ provenant de l’annihilation des positons





















Figure 4.47 – Taux de comptage du bruit de fond sur les 6 éléments de détection "signal" de la
sonde en fonction du seuil de détection (∆V=1,35 V et T= 20°C).
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dans la matière qui sera examiné au chapitre suivant, le bruit Cerenkov, le bruit lié à
l’étanchéité optique de la sonde et celui lié à la radioactivité naturelle de l’environnement et
aux rayonnements cosmiques.
Le bruit Cerenkov est principalement généré par l’interaction des rayonnements γ
d’annihilation de 511 keV dans la partie claire des éléments de détection. A l’intérieur du
cœur des fibres plastiques en polystyrène, le seuil de création de photons par effet Cerenkov
est de 146 keV et un électron Compton de 350 keV peut produire environ 40 photons. Malgré
la directivité de la création de la lumière Cerenkov, la quantité de photons collectés à la
sortie des éléments de détection est donc potentiellement très faible par rapport à la lumière
de scintillation. Des mesures réalisées sur le précédent prototype de TRIOP ont montré
que le bruit Cerenkov était restreint aux deux premiers photoélectrons [Bogalhas, 2009]. Ce
bruit sera donc éliminé facilement par l’application du seuil de détection à 1Hz utilisé pour
retirer le bruit d’obscurité. De la même manière, une isolation optique imparfaite de la sonde
provoquera, lors de son utilisation à la lumière ambiante, l’apparition d’un bruit d’amplitude
très inférieur au seuil de détection à 1Hz, comme cela a été montré lors des travaux précédents
[Bogalhas, 2009]. A l’inverse, la distribution du bruit liée à la radioactivité naturelle de
l’environnement et aux rayonnements cosmiques, s’étale sur une gamme d’énergie beaucoup
plus large. La figure 4.47 illustre la distribution spectrale de la fréquence des différentes
composantes du bruit. En deçà d’un seuil de détection de l’ordre de 20 photoélectrons, le
bruit d’obscurité est dominant. Au delà, le bruit lié à la radioactivité naturelle devient la
composante principale avec une fréquence moyenne sur les 6 éléments de détection "signal"
de 0,03 cps. Cette fréquence de bruit définira la limite de détectabilité de notre sonde en
l’absence de bruit de fond radioactif (cf. chapitre 5).
4.3 Conclusion générale
Ce chapitre a présenté en détail la mise en œuvre des deux premiers prototypes de
l’imageur et de la sonde de comptage basés sur l’utilisation de SiPMs. Les performances
obtenues sont conformes aux objectifs initiaux définis par les contraintes de la détection
per-opératoire des tumeurs, aussi bien en termes de performances spatiales que d’efficacité
de détection. La suppression du guide de lumière et l’intégration des photodétecteurs au
sein même de la tête de détection de la sonde de comptage ont, par exemple, permis d’aug-
menter fortement la lumière collectée par rapport au premier prototype de TRIOP et de
minimiser ainsi l’influence du bruit d’obscurité sur la sensibilité du détecteur. Nous avons
également montré au cours de ce chapitre que le bruit d’obscurité et la forte dépendance
des performances des SIPMs en fonction de la température, qui constituent leurs principales
limites pour la lecture de la lumière de scintillation, pouvaient être controlés à partir d’une
caractérisation fine des photodétecteurs et d’un ajustement de leurs paramètres de contrôle.
Le cinquième chapitre de ce mémoire est consacré à l’évaluation des performances de
détection des premiers prototypes de l’imageur positon et de la sonde de comptage dans
un environnement radioactif plus proche des conditions cliniques. Nous nous intéresserons
notamment à la sensibilité des détecteurs et à l’influence du bruit de fond γ sur leurs capacités
à détecter de petits résidus tumoraux.
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Chapitre 5
Évaluation des performances de
détection des sondes positon
Le chapitre précédent a présenté les caractéristiques intrinsèques des premiers prototypes
de l’imageur et de la sonde de comptage positon. Ce dernier chapitre a pour but d’évaluer
les performances de ces sondes dans un contexte radioactif plus proche de celui rencontré
dans un environnement clinique. Cette étude préliminaire doit notamment permettre de
mesurer la sensibilité β des détecteurs, qui est l’un des paramètres les plus importants pour
la localisation de petits foyers tumoraux radiomarqués. L’influence du bruit de fond γ issu
de l’annihilation des positons dans les tissus sur la détectabilité de tissus radiomarqués a
également été étudiée et l’efficacité de réjection de ce bruit quantifiée. L’ensemble de ces
performances sera comparé aux résultats obtenus avec le dernier prototype de la sonde
TRIOP et plus généralement avec les différents systèmes de détection per-opératoire positon
rapportés dans la littérature.
5.1 Le protocole expérimental
L’ensemble des mesures a été réalisé avec des sources non scellées de 18F-FDG. La
température de la sonde de comptage et de l’imageur était régulée à 20 °C. Les deux systèmes
étaient placés dans l’obscurité. Seule la première configuration de l’imageur positon a été
évaluée au cours de cette étude (fig. 5.1). La géométrie de cette configuration a été définie
et optimisée aux chapitres 3 et 4. Elle est constituée par la superposition de deux sous-
ensembles de détection placés au contact et basés sur l’utilisation d’une matrice de SiPMs
S11829-3344MF (Hamamatsu). Chaque matrice est reliée à une électronique d’acquisition
identique dont les caractéristiques ont été présentées au chapitre précédent (cf. §4.1.2.2). Les
paramètres de contrôle et d’acquisition de l’imageur et de la sonde de comptage (surtension,
algorithme de positionnement et seuil de détection) ont été fixés suite aux résultats de l’étude
d’optimisation (cf. §4.1.4.1 et §4.2.3).
5.1.1 Estimation de la sensibilité β
La sensibilité β, exprimée en cps/kBq ou cps/kBq/mL, représente le rapport entre
le taux de comptage mesuré par la sonde et l’activité ou la concentration radioactive de la
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Figure 5.1 – Imageur positon constitué par la superposition de deux modules de détection basés
sur l’utilisation d’une matrice de SiPMs et d’un scintillateur continu.
source étudiée. Au cours d’un processus de recherche de tissus cancéreux, la sensibilité va
définir en grande partie la quantité minimale de tissus tumoraux radiomarqués détectable et
la durée de l’acquisition. Pour un détecteur β, la sensibilité dépend de l’efficacité de détection
du photodétecteur et de sa surface sensible.
La sensibilité de l’imageur a été mesurée en plaçant un fantôme tissulaire radioactif
en gel d’agar au contact du scintillateur. Ce matériau permet de simuler de manière fidèle
les propriétés mécaniques d’un tissu. Il est de plus possible de réaliser très facilement des
fantômes de formes et de tailles très variées pour modéliser des contextes chirurgicaux
différents. Le fantôme est réalisé à partir d’une solution d’eau et de gel d’agar (entre 0,04
et 0,05 g/ml) (A7002, Sigma-Aldrich). Pour cette mesure, le fantôme est préparé sous la
forme d’une plaque carrée de 2 cm de côté et 1,3 mm d’épaisseur, couvrant tout le champ de
vue de l’imageur. Il est marqué avec une concentration d’activité de 7,6 kBq/ml. Le signal
β mesuré par le scintillateur "signal" à partir d’une acquisition d’une heure est nettoyé de
la contamination de bruit de fond γ grâce à la méthode de soustraction. La cartographie
du facteur de pondération du processus de soustraction correspondant à cette configuration
d’irradiation de l’imageur a été calculée en intercalant une plaque de tungstène de 200 µm
d’épaisseur entre le fantôme et le scintillateur afin d’obtenir un flux de rayonnement γ pur. Le
rapport entre les images de comptage des scintillateurs "signal" et "témoin" mesurées sur une
acquisition d’une heure fournit la distribution spatiale du facteur de pondération. Ce facteur
a été échantillonné spatialement sur 21×21 régions afin de diminuer l’erreur statistique sur
son estimation. Le taux de comptage β pur est ensuite mesuré sans la feuille de tungstène
après avoir éliminé la contamination γ par soustraction. La sensibilité β est ensuite calculée
après correction de la décroissance du 18F.
La sensibilité β de l’imageur a également été estimée à l’aide une source ponctuelle
de 18F-FDG. Celle-ci est réalisée en évaporant une goutte de 2µl (1,2 kBq) de la solution
radioactive sur une feuille de mylar de 13 µm d’épaisseur. La source ponctuelle est placée au
centre du champ de vue de l’imageur et son activité est mesurée sur plusieurs périodes de
décroissance du 18F. La contamination γ est déterminée et soustraite en utilisant un protocole
analogue à celui utilisé pour la source étendue. L’évolution temporelle du taux de comptage
β est déterminée à partir d’acquisitions successives de 2 minutes. Après correction de la
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décroissance du 18F, la sensibilité β est calculée à partir du nombre de coups détecté dans
une région d’intérêt (ROI) centrée sur l’image de la source ponctuelle de manière à contenir
95 % des évènements. La source ponctuelle a également permis de quantifier l’influence de
l’épaisseur de tissus interposés sur la détectabilité d’une lésion tumorale. La sensibilité est
mesurée en intercalant des feuilles de plastique de 100 µm entre la source et le scintillateur
"signal" (densité de 1,05 g/cm3).
La sensibilité de la sonde de comptage a été estimée de la même manière que pour
l’imageur. Une source étendue carrée en gel d’agar de 2 cm de côté et 1,3 mm d’épaisseur
marquée avec une concentration de 87 kBq/ml de 18F-FDG est centrée et positionnée au
contact des fibres de détection de la sonde. Le protocole d’acquisition et la procédure de
réjection du bruit de fond γ sont identiques à ceux utilisés pour l’imageur. Le taux de
comptage sur les six fibres « signal » est mesuré séquentiellement avec des acquisitions
individuelles de 5 minutes sur plusieurs périodes de décroissance du 18F. La sensibilité de
la sonde de comptage n’a pas été déterminée avec une source ponctuelle en raison de la
difficulté à centrer précisément cette source sur l’un des éléments de détection.
5.1.2 Limite de détection
L’estimation de la sensibilité des sondes positons et la connaissance du bruit de détection
(cf. §4.1.4.3 et §4.2.2.2) permet de quantifier la limite basse de détection de nos dispositifs
dans le cas très favorable où il n’y a pas de bruit d’origine biologique (pas de fixation
non-spécifique du traceur). La limite de détection est la plus petite valeur moyenne du taux
de comptage net (corrigé du bruit de fond), témoin de la présence d’une source radioactive,
liée à un risque de k% d’affirmer à tort que l’échantillon ne contient pas de radioactivité
alors qu’il en contient. L’expression mathématique de la limite de détection Ld associée à un
risque de non-détection de 2,5% est donnée par l’équation [Currie, 1968] :





avec B le nombre de coups moyen du bruit de fond mesuré pendant un temps d’ac-
quisition T. Connaissant la sensibilité S du détecteur (en cps/kBq ou cps/kBq/ml), on en
déduit l’activité minimale détectable (en kBq ou kBq/ml) :





Dans le cas de la sonde de comptage, S est mesuré avec une source étendue et B est
donc estimé en sommant le bruit de fond mesuré sur les 6 fibres "signal" pendant un temps
d’acquisition T. Pour l’imageur, l’activité minimale détectable est déterminée à partir des
mesures de S en cps/kBq/ml (source étendue) et en cps/kBq (source ponctuelle). Dans le
premier cas, B correspond au nombre d’événements de bruit de fond mesuré sur l’ensemble
du champ de vue de l’imageur. Dans le second cas, B est mesuré en intégrant sur une image
de bruit les évènements appartenant à une ROI de position et de taille identiques à celles
utilisées autour de l’image de la source ponctuelle pour mesurer la sensibilité.
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5.1.3 Mesure de la résolution spatiale
Par rapport à la résolution spatiale intrinsèque mesurée avec des sources collimatées,
la résolution globale de l’imageur déterminée à l’aide de sources non scellées est dégradée par
l’émission isotropique des positons et par leur parcours dans les tissus environnants la source
(parcours moyen supérieur à 2mm pour un positon d’énergie maximale 633 keV émis par le
18F). Cette résolution globale a été mesurée en utilisant une source ponctuelle de 18F-FDG
obtenue en évaporant une goutte de 0,2 µl de la solution radioactive sur une feuille de mylar
de 13 µm d’épaisseur (activité de 920 Bq et diamètre de 0,7 mm). La résolution est définie
comme la moyenne de la largeur à mi hauteur de la fonction gaussienne (FWHM) ajustée
sur les profils de l’image de la source en X et Y. Cette largeur à mi-hauteur est corrigée de
la taille de la source. La variation de la résolution spatiale en fonction de la profondeur de la
source ponctuelle dans les tissus a également été quantifiée. Comme la résolution spatiale
d’un système discret dépend de la taille de ses éléments de détection, la résolution spatiale
de la sonde de comptage peut être estimée avec une assez grande précision à 3,2 mm. Elle
n’a donc pas été estimée expérimentalement.
5.1.4 Influence du bruit de fond gamma et efficacité de la méthode
de réjection
La géométrie de la tête de détection utilisée dans notre sonde de comptage est proche
de celle des précédentes versions de la sonde TRIOP. L’efficacité de la réjection du bruit de
fond γ de ces sondes ayant été évaluée de manière exhaustive au cours de précédents travaux
[Bogalhas, 2009; Bonzom, 2006], notre étude s’est focalisée ici sur l’imageur per-opératoire.
Le fantôme radioactif utilisé pour modéliser l’influence du bruit de fond γ sur la détectabilité
des lésions et quantifier l’efficacité de sa réjection avec la méthode de soustraction est réalisé
en gel d’agar. Ce gel est mis en forme dans un moule en téflon de 5 cm de diamètre et 8 mm
de haut. Au centre du moule est placé un plot de 3,5 mm de diamètre et 1,5 mm de hauteur.
Après démoulage, ce plot forme un puits qui peut être rempli de gel radiomarqué pour
modéliser un résidu tumoral (15 mg de tissus) (fig. 5.2). Le reste du fantôme simule les tissus
sains. Trois fantômes différents ont été réalisés : 1) fantôme sans bruit de fond non-spécifique
(seule la tumeur est radiomarquée, 2) fantôme sans tumeur et 3) tumeur et tissus sains
sont radiomarqués avec des concentrations différentes de traceur. La concentration de la
radioactivité dans le cylindre tumoral est de 110 kBq/ml et de 13,7 kBq/ml dans les tissus
sains, soit un rapport de fixation de 8.
L’efficacité de réjection de l’imageur caractérise sa capacité à s’affranchir du bruit
de fond γ provenant des zones d’accumulation non-spécifique. Elle est définie comme la
différence relative entre les ratios du nombre de particules γ et de particules β détectées avec










avec Nγ,rej et Nβ,rej , les taux de comptage γ et β mesurés avec la méthode de réjection,
et Nγ et Nβ ceux mesurés sans. Une efficacité de 1 correspond à une réjection parfaite du
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Figure 5.2 – Fantôme radioactif en gel d’Agar avec cylindre central de 3,5 mm de diamètre et
2 mm de profondeur.
bruit de fond γ.
Pour mesurer cette efficacité de réjection, le troisième fantôme (tumeur et tissus sains
radiomarqués) est placé au contact du détecteur et une acquisition de 30 min est réalisée.
L’image obtenue avec le scintillateur "signal" inclut les composantes β et γ provenant du
fantôme. Une seconde acquisition de 30 min est ensuite réalisée en plaçant une plaque de
200 µm de tungstène entre le fantôme et le détecteur pour mesurer uniquement la composante
du bruit de fond γ. La composante β est obtenue en soustrayant les taux de comptage obtenus
avec et sans la plaque de tungstène. Les taux de comptage Nγ et Nβ sont mesurés en sommant
le nombre de coups détectés dans une ROI définie autour de l’image du cylindre de 3,5 mm.
La taille de cette région est définie à partir de l’image de la composante β du premier fantôme
simulant uniquement la tumeur, de manière à contenir 95 % des évènements détectés. De
la même manière que précédemment, cette composante β est obtenue en soustrayant les
images obtenues successivement avec et sans la plaque de tungstène. Les taux de comptage
Nγ,rej et Nβ,rej sont mesurés en suivant le même protocole, mais en appliquant la méthode
de soustraction. La cartographie du facteur de pondération est déterminée en utilisant
le second fantôme, qui modélise la plaie opératoire en l’absence de tissus tumoraux. Une
plaque de tungstène de 200µm est placée entre ce fantôme et le détecteur et une acquisition
d’une heure est réalisée. Les facteurs de pondération sont calculés à partir du rapport entre
les images de comptage des scintillateurs "signal" et "témoin" échantillonnés sur 21×21 régions.
5.1.5 Capacité de détection de petits foyers tumoraux
La capacité de l’imageur à détecter de petits foyers tumoraux dans un environnement
bruyant a été quantifiée de manière préliminaire en déterminant le rapport signal-sur-bruit
du résidu tumoral (TNR pour Tumor-on-Noise Ratio). Celui-ci est défini comme le nombre
d’écart type calculé dans la différence entre le comptage mesuré dans une zone de l’image
suspectée correspondre à une tumeur Stumeur et celui mesurée dans une zone associée à une
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région saine Snormal :
TNR = Stumeur − Snormal√
σ2Stumeur + σ2Snormal
(5.4)
où Stumeur est déterminé en sommant le nombre de coups dans une ROI centrée sur
l’image de la tumeur obtenue avec le troisième fantôme (tumeur et tissus sains). Snormal est
mesuré avec une ROI de position et de taille identiques placée sur l’image du second fantôme
(tissus sains). Avant de calculer le TNR, les comptages mesurés sur chaque image sont
corrigés pour simuler une procédure chirurgicale réaliste incluant de vraies concentrations
des radiotraceurs et un temps d’acquisition fini compatible avec la durée de l’intervention.
Nous avons simulé un temps d’acquisition de 1 minute et une concentration dans la tumeur
de 6,29 kBq/ml observée dans le cas de gliomes de haut grade marqués à la 18F-Choline.
[DeGrado et al., 2001; Shinoura et al., 1997]. Le seuil de détectabilité de la tumeur a été fixé
à un TNR de 2 qui correspond à une bonne probabilité de détection [Barber et al., 1989].
5.2 Les performances de détection
5.2.1 Sensibilité β et activité minimale détectable
La figure 5.3 montre la décroissance linéaire du taux de comptage β mesurée par l’ima-
geur en fonction de l’activité de la source ponctuelle sur environ 13 périodes de décroissance
du 18F. La pente de la droite nous permet de remonter à la sensibilité de l’imageur qui est





















Figure 5.3 – Taux de comptage net (corrigé du bruit de fond) mesuré par l’imageur en fonction
de l’activité de la source ponctuelle de 18F-FDG. L’ajustement linéaire sur la courbe permet de
remonter à la sensibilité de l’imageur. Chaque point correspond à une acquisition de 2 minutes. La
courbe en pointillé correspond à la limite de détection.
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Figure 5.4 – Sensibilité et bruit de l’imageur en fonction du seuil de détection (source étendue de
18F-FDG, T=20 °C)
le bruit du détecteur à une fréquence moyenne de 0,07 cps sur tout le champ de vue (cf.
§4.1.4.3). La variation de la sensibilité en fonction du seuil de détection est représentée sur
la figure 5.4 et comparée à la fréquence du bruit sur tout le champ de vue pour le même
seuil. La sensibilité mesurée avec une source ponctuelle isotropique placée au contact de
la surface sensible du détecteur dépend principalement de son efficacité de détection. Un
détecteur idéal avec une efficacité de détection β de 100 % présente une sensibilité limite
proche de 500 cps/kBq si on inclut son efficacité géométrique (50 % des événements β sont
émis dans la direction opposée à l’imageur). En tenant compte du rapport d’embranchement
de l’émission de positon du 18F, la limite physique de la sensibilité est de 484 cps/kBq. La
sensibilité de notre imageur est donc associée à une efficacité de détection des particules β
émises par une source de 18F d’environ 70 %. Une part très importante de la non-détection
des évènements est en fait imputable au phénomène d’absorption et de rétrodiffusion des
particules dans le revêtement optique recouvrant le scintillateur. Pour estimer ce phénomène,
nous avons réalisé une série de simulations sous GATE. Une source ponctuelle de 18F est
placée au contact du revêtement réfléchissant. Pour s’affranchir des problèmes de collection
de lumière et de détection par le SiPM, seule l’énergie déposée dans le scintillateur a été
mesurée. Deux configurations ont été évaluées. La première modélise le détecteur tel qu’il
est, avec un revêtement spéculaire de 65 µm d’épaisseur, une couche de graisse optique de
50 µm et un scintillateur de 500 µm. La seconde configuration est associée à un revêtement
optique de 1 µm et une couche de graisse optique de 100 nm, afin de supprimer l’effet du
revêtement sur l’absorption et la rétrodiffusion des particules. Les spectres obtenus sont
présentés sur la figure 5.5. On observe une diminution du nombre d’évènements détectés sur
tout le spectre et principalement pour les basses énergies lorsque l’épaisseur du revêtement
optique augmente. La perte importante dans les basses énergies s’explique par le fait que la
probabilité de rétrodiffusion et le pouvoir d’arrêt dans le revêtement diminuent avec l’énergie
du positon. La perte d’évènements mesurée entre les deux configurations est d’environ 39 %
ce qui est un supérieur aux 30% de pertes de sensibilité mesurées expérimentalement. Cet
écart est imputable à une modélisation imparfaite de l’épaisseur de graisse optique, donnée
difficile à mesurer et qui est probablement plus fine dans le cas de la mesure. Ces simulations
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Figure 5.5 – Spectres en énergie d’une source de 18F simulés pour différentes épaisseurs de
scintillateur, de revêtement optique et de graisse optique. Les spectres sont normalisés par le nombre
total de positons émis par la source.
illustrent donc l’effet important du revêtement optique sur la sensibilité β et l’importance
d’optimiser la nature et l’épaisseur de la fenêtre d’entrée. Les simulations démontrent aussi
que l’efficacité de détection de l’imageur pour les évènements β qui déposent de l’énergie
dans le scintillateur est vraisemblablement plus proche des 100% que des 70% mesurés en
ne tenant pas compte des phénomènes d’absorption et de rétrodiffusion dans le revêtement
optique.
La sensibilité β mesurée avec une source étendue dépend de l’efficacité de détection
du détecteur, mais également de son champ de vue utile. Elle est ainsi directement reliée
à la capacité de la sonde à détecter des lésions radiomarquées. Pour notre imageur, nous
mesurons une sensibilité de 16,3 cps/kBq/ml à un seuil de 22 photoélectrons (figure 5.4). A
ce seuil correspondant à un bruit de 0,07 cps sur tout le champ de vue, l’activité minimale
détectable par l’imageur pendant un temps d’acquisition de 1 minute est de 0,6 Bq pour la
source ponctuelle et de 12 Bq/ml pour la source étendue. L’activité minimale détectable sans
bruit de fond d’origine biologique atteint son minimum pour un seuil de 40 photoélectrons
(0,5 Bq) pour la source ponctuelle et 28 photoélectrons (11 Bq/ml) pour la source étendue.
L’épaisseur du tissu interposé entre la source et le détecteur affecte fortement la sensi-
bilité en raison du faible parcours des positons dans les tissus. La figure 5.6 représente la
sensibilité β mesurée en fonction de la distance entre la source ponctuelle et le détecteur,
avec et sans feuilles de plastique interposées. Pour une épaisseur de tissu de 500 µm, la
sensibilité est de 46 cps/kBq, soit une perte d’environ 85 % par rapport à la valeur au
contact. Ce résultat illustre à la fois la très forte sélectivité spatiale du système mais aussi les
pertes supplémentaires de sensibilité associées à l’usage d’une housse stérile en bloc opératoire.
La mesure de sensibilité en fonction du seuil de détection pour la sonde de comptage
est présentée sur la figure 5.7. La sensibilité sur l’ensemble des 6 éléments de détection est
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Figure 5.6 – Sensibilité β de l’imageur en fonction de la profondeur de la source avec et sans
tissus interposés (source ponctuelle de 18F-FDG).
de 5,15 cps/kBq/ml à un seuil moyen de 10,5 photoélectrons correspondant à un bruit de
détection moyen de 1 cps sur chaque élément de détection. A un seuil de 20 photoélectrons
associé à un bruit de 0,03 cps sur l’ensemble du détecteur, la sensibilité est de 4,7 cps/kBq/ml.
L’écart type relatif entre la sensibilité des différentes fibres « signal » est de 4,5 %. On
retrouve la même uniformité de réponse en sensibilité mesurée au chapitre 4 (cf. §4.2.3.3).
L’activité minimale détectable pendant un temps d’acquisition de 1 minute est respectivement
de 138 Bq/ml et 26,2 Bq/ml à un seuil de 10,5 et 20 photoélectrons. L’activité minimale
détectable sans bruit de fond d’origine biologique atteint son minimum pour un seuil de 40
photoélectrons (23,2 Bq/ml)

































  Bruit Taux de comptage bruit (cps)
Figure 5.7 – Sensibilité β et bruit de la sonde de comptage en fonction du seuil de détection
(source étendue de 18F-FDG, T=20 °C)
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Ces différents résultats illustrent les avantages et les limites de la détection associés
aux radiotraceurs émetteurs β : une sensibilité très élevée, deux à trois ordres de grandeur
supérieure à celle des systèmes de détection γ, mais une localisation limitée à des tumeurs
situées à une profondeur inférieure au parcours moyen des particules β émises. Comme nous
l’avions déjà discuté au premier chapitre, la détection β est donc un outil complémentaire
de la détection γ. La première permet d’atteindre des activités minimales détectables très
faibles et donc de réaliser un contrôle très précis de l’ablation d’une tumeur. A l’inverse, la
seconde est capable de localiser des lésions tumorales situées en profondeur. En fonction du
protocole chirurgical visé, l’association des deux méthodes pourra être envisagée.
En comparant les résultats obtenus pour la sonde de comptage avec la sensibilité
du précédent prototype de TRIOP, qui possède exactement les mêmes surfaces utiles, on
constate un gain de sensibilité de plus de 60% (5,15 cps/kBq/ml contre 3,3 cps/kBq/ml)
[Bogalhas, 2009; Bogalhas et al., 2009]. L’efficacité de détection de ce prototype basé sur
l’utilisation d’un guide de lumière couplé à un photomultiplicateur multi-anodes était de
52 %. On en déduit donc une sensibilité de détection pour le nouveau prototype de l’ordre
de 80%. Comme prévu, cette forte amélioration est due à la suppression du guide de lumière
et dans une moindre mesure à l’efficacité de détection plus élevée du SiPM par rapport au
PMMA qui permettent d’augmenter très significativement la probabilité de détection des
évènements β de basse énergie, malgré la présence d’un bruit d’obscurité élevé. La sensibilité
de l’imageur positon (340 cps/kBq) est comparable à celle des meilleurs dispositifs dédiés
à la détection per-opératoire de particules β rapportés dans la littérature (Tableau 1.5) :
350 cps/kBq pour la sonde développée par Lauria sur la base d’une matrice pixélisée de
silicium [Lauria et al., 2007] et 360cps/kBq pour celle développée par Heckathorne à partir
d’un réseau de SiPMs [Heckathorne et al., 2008].
5.2.2 Résolution spatiale de l’imageur
La résolution spatiale de l’imageur positon varie de 0,95 mm FWHM pour une source
ponctuelle de 18F-FDG placée au contact jusqu’à 1,25 mm FWHM lorsque la profondeur
dans les tissus augmente jusqu’à 500 µm (fig. 5.8). La résolution augmente d’environ 40 µm
tous les 100 µm de plastique. Cette faible dégradation est liée à l’absorption des particules β
dans les tissus qui limite l’augmentation de l’angle solide de détection lorsque la distance
entre la source et le détecteur s’accroit (fig. 5.8). La forte absorption est observable sur la
figure 5.8 par la baisse très importante du nombre d’événements détectés lorsque l’épais-
seur de tissus interposés entre le détecteur et la source augmente. Les capacités d’imagerie
de la sonde sont illustrées sur la figure 5.9 qui montre l’image de trois sources ponctuelles
de 18F-FDG (diamètre moyen de 0,7 mm) espacées de 5 mm et placées au contact du détecteur.
5.2.3 Efficacité de la réjection du bruit de fond γ
Le flux de rayonnements γ de 511 keV généré par l’annihilation des positons dans
les tissus produit un signal parasite qui réduit le rapport signal sur bruit du processus de
détection par rapport à l’accumulation réelle du radiotraceur dans les lésions tumorales [Piert
et al., 2007, 2008; Strong et al., 2008]. Dans certaines configurations anatomiques (tumeurs
proches de zones de fixation naturelles du radiotraceur), ce bruit est un obstacle majeur à la
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Figure 5.8 – Profils de la source ponctuelle en fonction de sa profondeur dans les tissus (gauche).
Résolution spatiale (FWHM) de l’imageur en fonction de la profondeur de la source avec et sans
tissus interposés (source ponctuelle de 18F-FDG) (droite).
Figure 5.9 – Image de trois points source de 330 Bq de 18F-FDG espacés de 5 mm (durée
d’acquisition de 6 heures)
détection de petits foyers tumoraux. L’influence du bruit de fond γ est illustrée sur la figure
5.10 qui montre le spectre mesuré par le scintillateur "signal" avec le fantôme sans bruit de
fond non-spécifique (uniquement la tumeur) et celui avec la tumeur et une accumulation
non-spécifique du traceur dans les tissus sains. Dans chaque configuration, la contamination
γ est estimée en insérant la plaque de tungstène de 0,2 mm entre le fantôme et le scintillateur.
Dans le premier cas, la contamination γ est faible (moins de 15% du signal total) et une
méthode de réjection n’est pas nécessaire. Le flux γ incident étant dû uniquement à la source
du signal positon, la faible sensibilité intrinsèque du scintillateur plastique pour des γ de
haute-énergie suffit à rejeter le bruit de fond. En présence d’une accumulation non-spécifique
du traceur, la contamination augmente très fortement (plus de 48% du signal total) puisque
le volume source dont sont issus des γ d’annihilation est beaucoup plus important. Cette
contamination va augmenter pour des rapports de fixation tumeur/tissus sains plus faibles et
surtout pour des volumes de la source γ plus importantes. Dans ces conditions, une méthode
de réjection active du bruit de fond est donc indispensable.
La mise en œuvre de la méthode de réjection par soustraction est présentée sur la figure
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Figure 5.10 – Contributions des événements β et γ par rapport au nombre total d’événements
détectés pour deux géométries de fantôme : cylindre tumoral enfoui dans un environnement sans
fixation non-spécifique du radiotraceur (gauche) et cylindre tumoral enfoui dans un environnement
avec une fixation non-spécifique (ratio tumeur/tissus sains de 8) (droite)
5.11 qui montre les images obtenues avec les scintillateurs "signal" et "témoin" pour le fantôme
modélisant la tumeur et les tissus sains (rapport de fixation de 8) et la cartographie du
facteur de pondération estimée à partir de la mesure avec le fantôme modélisant uniquement
les tissus sains. L’efficacité de réjection de la méthode de soustraction est de 85 % pour
un seuil en énergie de 22 photoélectrons Ce résultat correspond à une augmentation du
rapport moyen des taux de comptage β sur γ détectés de 1,5 sans méthode de réjection, à
9,5 après réjection. L’efficacité de la réjection est illustrée sur la figure 5.12 qui représente
les profils de l’image de la tumeur de 3,5 mm enfouie dans des tissus sains radiomarqués
obtenues avec et sans soustraction du bruit de fond γ. La moyenne des rapports pic/vallée
des profils passe de 3,1 à 6,9 lorsque la méthode de soustraction est appliquée. Ce rapport
pic/vallée est calculé en comparant le profil de l’image du fantôme avec tumeur et tissus
sains et du fantôme uniquement avec des tissus sains, obtenus avec et sans application de
la méthode de réjection. En effet, la taille limitée du détecteur, l’élargissement de l’image
de la tumeur lié à la résolution de l’imageur et les effets de distorsion à sa périphérie ne
permettent pas au profil de la tumeur de converger complètement vers l’activité des tissus
sains. On constate que ce profil se superpose parfaitement au profil du signal β pur obtenu
après soustraction du bruit de fond γ mesuré avec la plaque de tungstène (fig. 5.12). La
valeur du rapport pic/vallée obtenue après soustraction est également proche du ratio réel
du rapport des concentrations utilisées dans la tumeur et dans les berges des tissus sains
ce qui n’est pas le cas lorsqu’aucune méthode de réjection n’est appliquée. La méthode de
réjection par soustraction est donc efficace.
La valeur mesurée de l’efficacité de réjection de 85% est comparable à celles obtenues
par d’autres sondes positons utilisant soit, la méthode de coïncidence avec des détecteurs
phoswich [Levin et al., 1997] soit, une méthode identique de correction par soustraction
[Levin et al., 1997; Raylmann, 2000]. L’écart observé par rapport à une réjection parfaite
de 100 % est dû à l’influence de l’activité γ provenant de la tumeur. La cartographie du
facteur de pondération associé à la méthode de soustraction est en effet déterminée à partir
du fantôme des tissus sains et ne tient donc pas compte de la contribution de la tumeur.
Cette variation du ratio du nombre d’évènements γ détectés par les scintillateurs "signal" et
"témoin" avec la distribution du bruit de fond γ est une limite intrinsèque de la méthode de
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Figure 5.11 – Procédé de réjection du bruit de fond γ par soustraction : l’image du scintillateur
"signal" (A) est soustraite par l’image du scintillateur "témoin" (B) multipliée par la cartographie
du facteur de pondération (C). On obtient une image nettoyée de la contamination γ (D). Cette
image est comparée à l’image associée au signal β pur (E) obtenue en soustrayant les images du
fantôme avec ou sans plaque de tungstène. La valeur moyenne du facteur de pondération est de 0,24
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Figure 5.12 – Profils du fantôme de la tumeur enfouie dans des tissus sains et du fantôme avec
uniquement les tissus sains (concentration de 18F-FDG dans la tumeur de 110 kBq/ml, rapport de
fixation tumeur/tissus sains de 8). Les images sont obtenues avec et sans la méthode de réjection
par soustraction du bruit de fond γ. Le profil correspondant au signal β pur de référence est obtenu
en soustrayant les images du fantôme avec et sans plaque de tungstène.
réjection par soustraction. L’erreur est maximale lorsque le ratio de fixation du traceur entre
la tumeur et les tissus sains est favorable, ce qui est le cas dans notre étude. En contrepartie,
le signal β provenant de la tumeur étant important, cette faible erreur sur la réjection γ a
très peu d’influence sur la visibilité de la tumeur, comme on peut le voir sur les figures 5.11
et 5.12. Lorsque le ratio tumeur/tissus sains diminue, l’efficacité de la méthode de réjection
se rapproche de 100 %.
5.2.4 Détectabilité de petits foyers tumoraux
Le rapport signal-sur-bruit mesuré pour la tumeur de 3,5 mm de diamètre marquée
avec une concentration de 18F-FDG de 6,29 kBq/ml dans la tumeur et une durée d’acquisition
de 1 min est de 11,5 lorsque la méthode de soustraction du bruit de fond γ est appliquée.
Le seuil de détectabilité de la tumeur de 2 est donc largement dépassé pour un temps
d’acquisition de une minute. Le temps d’acquisition minimal pour atteindre ce seuil est de
2 s. En fixant le temps d’acquisition à une minute et le rapport de fixation tumeur/tissus
sains à 8, l’imageur serait capable de détecter une tumeur de 3,5 mm de diamètre (15 mg)
avec une concentration du traceur d’environ 200 Bq/ml. La forte sensibilité de l’imageur et
sa capacité à rejeter efficacement le bruit de fond γ permettent donc de localiser des résidus
tumoraux de très petites tailles. Ces résultats préliminaires peuvent être comparés à ceux
obtenus sur des fantômes tumoraux avec des systèmes TEP cliniques [Piert et al., 2007;
Raylman et al., 1999]. Ces études ont montré que le diamètre minimal des tumeurs pouvant
être détectées au cours d’une examen TEP corps entier était de l’ordre de 8 mm (300 mg)
avec un rapport de fixation du 18F-FDG de 10. Cette limite de détection est contrainte
par la sensibilité des tomographes, mais aussi par l’effet de volume partiel qui se traduit
par une perte d’activité apparente des lésions de petites tailles à cause de la résolution
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spatiale limitée de l’imageur (une partie de l’activité dans la structure d’intérêt est détectée à
l’extérieur de la structure et inversement). La sensibilité de notre imageur per-opératoire est
très supérieure à celle des systèmes TEP (34 % contre moins de 10 %). La résolution spatiale
est également significativement améliorée (1 mm contre environ 5 mm) ce qui limite l’effet de
volume partiel. Ces deux améliorations conjointes permettent d’atteindre des performances
de détection en terme de quantité minimale de tissus tumoral détectable très supérieures à
celles des systèmes d’imagerie externe actuellement disponibles.
5.2.5 Conclusion
Les performances des deux nouveaux systèmes de détection per-opératoire ont été
caractérisées à partir d’une étude préliminaire sur des fantômes de 18F-FDG. Conformément
aux résultats attendus, l’utilisation des SiPMs permet d’améliorer significativement la
sensibilité de la sonde de comptage par rapport au précédent prototype utilisant un guide
de lumière (5,15 cps/kBq/ml contre 3,3 cps/kBq/ml), tout en optimisant évidemment sa
compacité et son ergonomie. L’optimisation de la collection de la lumière de scintillation
obtenue grâce au couplage direct entre le scintillateur et le photodétecteur se répercute
également sur la sensibilité de l’imageur positon, qui est comparable à celles obtenues avec
les meilleures sondes développées jusqu’à présent (340 cps/kBq ou 16,3 cps/kBq/ml). Par
ailleurs, la très bonne efficacité de réjection de la méthode de soustraction (85 %) permet de
s’affranchir presque totalement de l’influence du bruit de fond γ. L’étude sur un fantôme
radioactif simulant la présence d’une petite tumeur enfouie dans un bruit de fond γ modélisant
la fixation non-spécifique du traceur dans les tissus sains a enfin montré que l’imageur était
capable de localiser avec une résolution de l’ordre du millimètre une tumeur de 3,5 mm de
diamètre (15 mg) pour un temps d’acquisition d’une minute et une fixation du traceur réaliste
(6,29 kBq/ml dans la tumeur et un rapport de fixation de 8). Ces résultats préliminaires
prometteurs doivent toutefois être confirmés par une étude plus approfondie avant de pouvoir
conclure sur l’intérêt clinique potentiel de ces deux nouvelles sondes β per-opératoire :
variation du rapport de fixation du traceur, modélisation d’une distribution du bruit de
fond plus réaliste, influence de la variation de la distribution spatiale du bruit de fond sur le
processus de réjection et donc sur la détectabilité des tumeurs.
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Conclusion générale et perspectives
Dans le cadre de la prise en charge des tumeurs cancéreuses, la chirurgie tient un rôle
central pour l’évaluation du stade de la maladie et son contrôle local par exérèse. L’objectif
est de réaliser une ablation de la masse tumorale la plus complète possible, pour éviter les
récidives, tout en épargnant au maximum les tissus sains. Les techniques d’imagerie qui
permettent de guider le chirurgien dans la localisation précise des tissus cancéreux prennent
aujourd’hui une place de plus en plus prépondérante dans la stratégie thérapeutique contre
le cancer. Parmi ces techniques, la chirurgie radioguidée connaît un essor important depuis
une vingtaine d’année. Les méthodes utilisées se focalisent essentiellement sur la détection
de radiotraceurs émetteurs de rayonnements γ. Toutefois, grâce au développement récent
de nouveaux radiopharmaceutiques dédiés à la tomographie par émission de positons, la
détection directe de particules chargées dans un cadre per-opératoire suscite un intérêt
croissant. Cette modalité permet en effet d’améliorer la sensibilité et le rapport signal sur
bruit de la détection de tissus situés en surface, ce qui en fait un outil particulièrement adapté
au contrôle des berges de la cavité opératoire lors d’une chirurgie d’exérèse. L’utilisation
conjointe de sondes de détection γ pour le repérage des tissus en profondeur et de sondes
β pour la définition précise des marges de la résection des lésions tumorales apparaît donc
comme une combinaison prometteuse. Le contexte opératoire de la détection β, qui nécessite
que la sonde soit placée au contact des tissus opérés, dans des cavités souvent étroites, impose
toutefois de fortes contraintes de compacité sur l’instrumentation utilisée, ce qui a longtemps
limité le développement de cette technique.
Un nouveau type de photodétecteur, le SiPM, s’impose aujourd’hui comme le détec-
teur de choix pour le développement de sondes per-opératoires positon. Il allie en effet
des performances de détection comparables à celles des photomultiplicateurs basés sur la
technologie du vide alliées à une grande versatilité et des dimensions très réduites. Dans
ce contexte, l’objectif de mon travail de thèse était d’évaluer les potentialités des SiPMs
pour le développement d’une nouvelle génération de sondes de détection per-opératoire de
positons. L’approche instrumentale proposée s’appuie sur le développement de deux sondes
complémentaires, un compteur et un imageur. L’imageur est destiné au contrôle de la cavité
opératoire, tandis que la sonde de comptage, conçue pour être couplée directement à l’outil
d’exérèse, permet de guider le chirurgien vers les tissus tumoraux préalablement identifiés et
de réaliser leur excision avec précision.
La première partie de ma thèse a été consacrée à une étude de caractérisation de
différents types de SiPMs afin d’évaluer leurs performances et leurs contraintes d’utilisation
pour la détection de positons. Notre étude s’est ainsi principalement focalisée sur le bruit
d’obscurité et le bruit corrélé des SiPMs ainsi que sur la sensibilité de leurs performances à la
température, qui constituent les deux principaux obstacles à l’utilisation de ce photodétecteur
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dans un contexte opératoire. Nos résultats ont montré qu’il est possible de compenser les
effets de la température par un ajustement fin de la tension d’alimentation des SiPMs.
Ceci permet de s’affranchir d’un système de refroidissement qui aurait fortement diminué
la compacité des sondes. A partir de ces mesures, un modèle analytique a été développé
pour décrire la sensibilité β d’un ensemble de détection constitué d’un SiPM couplé à un
scintillateur. Ce modèle nous a permis de déterminer les caractéristiques du SiPM le plus
adapté au développement d’une sonde de comptage optimisée en terme de sensibilité. Une
série de simulations Monte-Carlo a également été mise en place afin de déterminer les caracté-
ristiques géométriques de la tête de détection de l’imageur offrant les meilleures performances
en termes de résolution spatiale, de distorsion et de réjection du bruit de fond γ d’annihilation.
Au terme de cette phase d’étude préliminaire, les premiers prototypes de la sonde de
comptage et de l’imageur miniaturisé ont été développés. La sonde de comptage associe un
ensemble de fibres claires et scintillantes à un réseau de SIPMs. Par rapport au premier
prototype de cette sonde de comptage développé au laboratoire sur la base d’un photo-
multiplicateur multi-anodes couplé à la tête de détection via un guide de lumière, notre
étude a montré que l’association directe du scintillateur au photodétecteur offrait un gain
considérable de la lumière collectée et donc une amélioration significative de la sensibilité (de
3,3 à 5,15 cps/kBq/ml). Au delà de la sensibilité, l’utilisation des SiPMs, qui permet donc
de s’affranchir du guide de lumière, améliore aussi l’ergonomie de la sonde, qui était l’une
des contraintes à l’utilisation du premier prototype en bloc opératoire. Parallèlement, deux
configurations de l’imageur miniaturisé ont été développées en intégrant un dispositif de
réjection du bruit de fond γ basé sur la soustraction du signal détecté par deux scintillateurs,
l’un sensible aux rayonnements γ et aux particules β et l’autre uniquement au bruit de fond
γ. La première configuration est constituée de deux matrices de SiPMs couplées chacune à
un scintillateur continu en plastique et en GSO. La seconde configuration, qui doit optimiser
encore davantage la compacité du détecteur et réduire son coût, n’utilise qu’une seule matrice
de SiPMs qui lit la lumière de scintillation provenant d’un scintillateur plastique continu et
d’un scintillateur pixelisé en LYSO. La discrimination des évènements provenant des deux
scintillateurs est basée sur l’analyse de la distribution de la lumière sur le photodétecteur. La
caractérisation des deux prototypes a montré qu’il était possible d’atteindre une résolution
spatiale moyenne sur tout le champ de vue inférieure au millimètre et une très faible distorsion,
sauf à la périphérie de l’imageur. Ces performances sont de plus insensibles à la température
grâce au développement d’un système d’ajustement en temps réel de la tension d’alimentation
de la matrice asservi à la température ressentie par l’imageur. L’évaluation de la première
configuration de l’imageur sur des fantômes radioactifs de 18F-FDG a également montré
que la sensibilité de notre prototype (340 cps/kBq ou 16,3 cps/kBq/ml) était comparable
aux meilleurs dispositifs β développés jusqu’a présent. Cette sensibilité élevée associée à une
bonne efficacité de réjection du bruit de fond γ (85 %) permettent de détecter facilement des
résidus tumoraux de très petite taille (15 mg) pour des activités et des rapports de fixation
du radiotraceur rencontrés dans la littérature et des temps d‘acquisition compatibles avec la
pratique chirurgicale.
Si les résultats obtenus au cours de cette thèse ont permis de valider les concepts de
détection retenus et de montrer qu’ils répondaient aux objectifs initiaux imposés par la
détection per-opératoire en termes de performances et de compacité, de nombreux déve-
loppements sont encore nécessaires pour aboutir à des sondes totalement opérationnelles
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dans un contexte chirurgical. Concernant la sonde, dont la sensibilité dépend fortement de
l’amplitude du bruit corrélé (diaphonie optique et afterpulses) qui limite la détection des bas
niveaux de lumière, l’implémentation de nouveaux types de SiPMs utilisant des mécanismes
de réduction de ce bruit (tranchée, double jonction) devra être étudiée (cf. chapitre 1).
Concernant l’imageur, le futur prototype devra intégrer un champ de détection plus grand
de l’ordre de 4 à 5 cm2, plus adapté à une exploration rapide de la cavité opératoire. Les
efforts instrumentaux devront être focalisés sur la diminution de la distorsion à la périphérie
de l’imageur qui réduit son champ de vue utile. Pour dépasser la limite de la méthode de
positionnement par barycentrage, qui interdit la reconstruction d’un évènement au delà d’un
demi-pixel de la périphérie, plusieurs solutions sont envisageables. La première consiste à
utiliser des matrices avec des SiPMs plus petits pour obtenir un échantillonnage plus fin de
la distribution de lumière de scintillation et ainsi réaliser une meilleure reconstruction de la
position d’interaction. Il est également souhaitable d’investiguer de nouveaux algorithmes
de reconstruction, basés par exemple sur des méthodes de maximum de vraisemblance
ou de réseaux de neurones. Une étude plus poussée sur les traitements à appliquer au
signal devrait également permettre d’améliorer l’uniformité de la discrimination des scintilla-
teurs pour la configuration de l’imageur n’utilisant qu’une seule matrice. A terme, si une
discrimination parfaite était obtenue, cette configuration présenterait l’intérêt d’une plus
grande compacité que le modèle avec deux matrices et d’un nombre de voies à gérer plus faible.
Au delà des améliorations techniques, la phase d’évaluation devra également être
approfondie. L’augmentation du champ de vue du futur prototype permettra tout d’abord
d’étendre la diversité des études sur les fantômes tissulaires en se rapprochant de la réalité
clinique (inhomogénéité de la distribution du bruit de fond γ, différents rapports de fixation
tumeurs/tissus sains, . . . ). Ces évaluations devront être renforcées par une étude préclinique
sur un modèle tumoral animal (vraisemblablement murin) afin d’appréhender l’influence
de plusieurs paramètres in vivo, comme le sang, sur la détection. L’objectif de l’ensemble
de ces évaluations sera évidemment de quantifier les performances individuelles de la sonde
de comptage et de l’imageur dans un contexte opératoire, mais aussi d’étudier leur com-
plémentarité au cours d’une phase de recherche et d’exérèse de foyers cancéreux. Enfin, la
disponibilité de ces nouveaux prototypes de sondes positon ouvrira également la porte à des
études sur l’intérêt de leur utilisation conjointe avec des sondes de comptage γ.
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Annexe A
Modèle de sensibilité β
La sensibilité de l’ensemble scintillateur-SiPM dépend de sa capacité à détecter les
évènements β de basse énergie qui sont susceptibles d’êtres supprimés dans le processus
d’élimination du bruit d’obscurité du SiPM. La sensibilité correspond donc à la proportion
des évènements β générant à la sortie de l’ensemble scintillateur-SiPM un signal R de charge










où N(nph) est la distribution normalisée du nombre de photon nph émis par le scin-
tillateur suite à l’absorption des particules β et M(nph) la distribution de charge obtenue
en sortie du SiPM pour une impulsion lumineuse de nph photons incidents. Pour faciliter la
description, nous utiliserons par la suite la transformée de fourrier notée F et la transformée
inverse F−1.
M est décrit par Balagura et al. [Balagura et al., 2006] comme la convolution du spectre
de piédestal P correspondant au bruit électronique et du signal L(nph) produit par le SiPM
en réponse à l’impulsion lumineuse soit :
F(M(nph)) = F(P )F(L(nph)) (A.3)
En considérant que la distribution du nombre de photons détectés par le SiPM est











où ε est l’efficacité de détection du SiPM et K la réponse en charge du SiPM lorsqu’un
photon est détecté. Pour tenir compte de la diaphonie optique entre cellules du SiPM, on
peut approximer F(K) par :
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F(K) = F(Q) + αF(Q)
2 + ...+ αk−1F(Q)k + ...
1 + α + ...+ αk−1 + ... = F(Q)
1− α
1− αF(Q) (A.5)
où α est la probabilité de diaphonie optique et Q la distribution de charge correspondant
au déclenchement d’une cellule unique. On considère dans ce modèle que la probabilité qu’une
décharge primaire déclenche k cellules secondaires décroit de manière exponentielle comme
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